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KURZZUSAMMENFASSUNG  
Ziel der vorliegenden Arbeit war die Entwicklung einer gezielten Oberflächenfunktio-
nalisierung von oxidischen, bioinerten Hochleistungskeramiken und deren 
anschließende Bioaktivierung. In der späteren klinischen Anwendung soll damit eine 
signifikante Verbesserung der Osseointegration erreicht werden. Durch die 
Funktionalisierung wurden an vorbehandelten Aluminiumoxidoberflächen spezifische 
funktionelle Gruppen in Form von Multischichtsystemen gezielt angekoppelt. Zunächst 
wurde dazu eine Silikatbeschichtung mittels PVD und Flammenpyrolyse aufgetragen. 
Hiernach folgte die Ankopplung von speziellen Silanen. Anschließend wurden die 
silanisierten Oberflächen chemisch modifiziert um aktive Gruppen (─OH, ─COOH und 
─NH2) zu erzeugen. Durch die nachfolgende Ankopplung von Proteinen konnte 
schließlich eine Biologisierung der Oberfläche erreicht werden. Mittels XPS-Analyse und 
Kontaktwinkelmessungen wurde nachgewiesen, dass an der Keramikoberfläche 
effiziente Mengen der aktiven Gruppen angekoppelt wurden. Das immobilisierte 
Modellprotein (BSA) wurde auf den funktionalisierten Oberflächen mittels eines 
Bicinchoninsäure-Assays, Kontaktwinkelmessungen und Immunfärbung nachgewiesen. 
Durch diese Forschungsarbeit wurde gezeigt, dass mittels des beschriebenen 
Multischichtsystems eine Funktionalisierung und Biologisierung von bioinerten 
Hochleistungskeramiken möglich ist. Solche funktionalisierten und biologisierten 
Biomaterialoberflächen könnten in Zukunft zu einer deutlichen Verbesserung der Osseo-
integration von Implantatkomponenten aus Hochleistungskeramiken führen. 
ABSTRACT 
Aim of the present research was to develop a tailored functionalization and biologization 
of bioinert high-performance oxide ceramic surfaces. It should significantly improve the 
osseointegraton of the implants in future clinical applications. Owing to the 
functionalization process the specific functional groups in form of multilayer systems 
were introduced on the pretreated alumina surfaces. First, the silicate layer was 
deposited on the substrate using physical vapor deposition and flame pyrolysis. 
Hereafter, specific silanes were coupled to the silicated surfaces. Through further 
chemical treatments functional groups (─OH, ─COOH und ─NH2) were created on the 
surface. Additionally the biological agents were immobilized on the modified sufaces 
through the biologisation process. The evidence of the efficient immobilized functional 
groups was proven by X-ray photoelectron spectroscopy and contact angle 
measurements. The immobilized model-protein (BSA) was detected using contact angle 
measurements, bicinchoninic acid assay and immunofluorescence. The achieved results 
of the present research have proven the possibility of functionalization and biologization 
of inert high-performance oxide ceramics. Such functionalized biomaterials could 
distinctly improve the osseointegration of ceramic components in future applications. 
VI 
STRESZCZENIE 
Celem niniejszej pracy doktorskiej było opracowanie techniki funkcjonalizacji obojętnych 
powierzchni tlenkowych materiałów ceramicznych oraz bioaktywacja tych powierzchni. 
Poprzez funkcjonalizację powierzchni powinna zostać uzyskana, w późniejszym 
klinicznym zastosowaniu, znaczna poprawa osseointegracyjnosci w warunkach in vivo. 
Proces funkcjonalizacji polegał na przyłączeniu do powierzchni materiału funkcjonalnych 
grup w postaci multiwarstw. Jako pierwsza została naniesiona warstwa tlenku krzemu za 
pomocą dwóch niezależnych metod – fizycznego osadzania z fazy gazowej (PVD) oraz 
destylacji rozkładowej. Następnie wybrane silany zostały naniesione na pokryte tlenkiem 
krzemu substraty. Dzięki dalszym modyfikacjom chemicznym (hydroxylacji oraz 
karboxylacji), funkcjonalne grupy zostały utworzone na powierzchni substratów. Proces 
biologizacji przeprowadzony na chemicznie zmodyfikowanych substratach pozwolił na 
immobilizację biologicznych substancji w postaci protein. Za pomocą rentgenowskiej 
spektrometrii fotoelektronów (XPS) oraz pomiarów kąta zwilżania została udowodniona 
obecność silanów i funkcjonalnych grup na powierzchni substratów. Dodatkowo 
obecność przyłączonych do powierzchni protein (BSA) została udowodniona poprzez 
pomiary kąta zwilżania, badanie BCA (bicinchoninic acid) oraz test 
immunofluorescencyjny. Uzyskane w niniejszej pracy naukowej wyniki badań 
potwierdziły możliwość funkcjonalizacji oraz biologizacji powierzchni bioinertnych 
materiałów ceramicznych. W ten sposób chemicznie zmodyfikowane biomateriały 
mogłyby w przyszłości znacznie poprawić osseointegrację ceramicznych komponentów 
w aplikacjach klinicznych, w warunkach in vivo. 
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1 Einleitung und Zielsetzung 
 
Oxidische Hochleistungskeramiken wie Aluminiumoxid (Al2O3) und Zirkonoxid (ZrO2) 
werden aufgrund ihrer vorteilhaften Eigenschaften bevorzugt als Implantatwerkstoff 
eingesetzt. Diese keramischen Materialien zeichnen sich durch ihr bioinertes In-Vivo-
Verhalten aus. Es kommt zu keinen nennenswerten Wechselwirkungen zwischen 
Implantat und biologischer Umgebung. Zudem sind diese Werkstoffe durch sehr hohe 
Festigkeiten und einen geringen Verschleiß im Tribosystem artikulierender Oberflächen 
charakterisiert. Die erwähnten Vorteile haben dazu beigetragen, dass diese Werkstoffe 
bereits seit mehreren Jahrzehnten nicht nur in der Orthopädie, als Hüftgelenkskugel, 
Einsatz der Hüftpfanne und als Komponenten einer Knieendoprothese, sondern auch in 
der Zahnheilkunde für dentalprothetische Komponenten, wie Zahnkronen und 
Zahnbrücken, erfolgreich zum Einsatz kommen. 
 
Im orthopädischen Bereich könnte eine monolithische vollkeramische Hüftpfanne eine 
deutliche Verbesserung der klinischen Situation bewirken. Eine vollständig aus Keramik 
hergestellte Hüftpfanne könnte das übliche modulare System, bestehend aus einer 
Titanschale mit eingesetztem keramischem Einsatz ersetzen. Dies hätte den Vorteil, 
dass auf die voluminöse metallische Komponente verzichtet werden könnte. 
Entsprechend müsste beckenseitig weniger Knochengewebe zum Einsetzen der 
künstlichen Hüftpfanne entfernt werden. Die ersten Versuche, monolithische 
Hüftpfannen aus Al2O3 einzusetzen, erfolgten Anfang der 1990er Jahre. Diese 
monolithischen Aluminiumoxid-Pfannen mussten jedoch wieder vom Markt genommen 
werden, da sie kein zufriedenstellendes Einwachsverhalten zeigten. Der Grund hierfür 
war das bioinerte Verhalten des Werkstoffs. Dieses Verhalten ist vorteilhaft bei der 
keramischen Hüftkugel. Beim Einsatz als monolithische Hüftpfanne mit direktem 
Knochenkontakt ist das inerte Verhalten jedoch eher nachteilig, da die keramische 
Komponente keinen festen chemischen Verbund mit dem Knochen eingeht. Das 
Einheilungsverhalten dentaler Implantate aus Zirkonoxid ist im Gegensatz zu 
Zahnimplantaten aus Titan noch nicht vollständig wissenschaftlich erforscht. Dieser 
Werkstoff kommt seit einigen Jahren vor allem aufgrund seiner zahnähnlichen Farbe 
auch in diesem Bereich zum Einsatz. Eine verbesserte und beständige Einheilung 
dentaler Zirkonoxid-Implantate wäre für die schnellstmögliche Fixierung einer 
prothetischen Restauration in jedem Fall vorteilhaft. 
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Um oxidische Hochleistungskeramiken auch für Applikationen mit direktem 
Knochenkontakt, wie dies bei monolithischen Hüftpfannen oder Zahnimplantaten der Fall 
ist, klinisch zuverlässig einsetzen zu können, muss die Oberfläche zuvor bioaktiviert 
werden. Um eine Bioaktivierung und damit eine Verbesserung der Osseointegration von 
oxidischen Hochleistungskeramiken zu erreichen, wurden von verschiedenen 
Arbeitsgruppen unerschiedliche Strategien entwickelt. Eine häufig verwendete Methode 
ist die Beschichtung einer bioinerten Implantatoberfläche mit bioaktiven Werkstoffen, wie 
z. B. Calciumphosphatkeramiken oder bioaktiven Gläsern. Allerdings konnte mit diesen 
Verfahren nicht immer der gewünschte Effekt erreicht werden. Durch die 
biodegradierbaren Eigenschaften der Beschichtungswerkstoffe besteht zudem die 
Gefahr, dass diese vom Körper abgebaut werden, was den bioaktivierenden Effekt nach 
kurzer Zeit wieder zunichte macht. Des Weiteren entstehen bei 
Calciumphosphatbeschichtungen aufgrund oftmals vorherrschender 
thermomechanischer Inkompatibilität zwischen Schicht- und Substratwerkstoff 
Eigenspannungen, die zum Abplatzen der Beschichtung führen können. 
 
Eine alternative Herangehensweise ist die Herstellung eines Verbundwerkstoffes aus 
einer oxidischen Hochleistungskeramik (z. B. Aluminiumoxid oder Zirkonoxid) und einer 
Calciumphosphatkeramik. Ein solcher Verbundwerkstoff zielt darauf ab, die guten 
mechanischen Eigenschaften der Hochleistungskeramiken mit dem bioaktiven Verhalten 
der Calciumphosphate zu kombinieren. Je höher hierbei der Calciumphosphatanteil ist, 
umso besser ist die Bioaktivität. Allerdings weist der Verbundwerkstoff in diesem Fall in 
der Regel eine schlechtere mechanische Beanspruchbarkeit auf. Deshalb ist eine durch 
einen ausreichend hohen Anteil an Calciumphosphaten bioaktivierte Komponente 
insbesondere nicht als lasttragendes Implantat einsetzbar. 
 
Aus diesem Grund wäre es wünschenswert, eine hydrolysebeständige, stabile und 
dauerhafte Oberflächenaktivierung der oxidischen Hochleistungskeramiken zu 
entwickeln. Durch chemische Prozesse wie z. B. Hydroxylierung, Phosphatisierung oder 
Carboxylierung können hierfür speziell funktionalisierte Oberflächen an den eigentlich 
inerten Biomaterialien erzeugt werden. Werden diese chemischen Behandlungen jedoch 
direkt auf der Oberfläche des chemisch beständigen keramischen Substrats 
durchgeführt, ist die Stabilität und Dauerhaftigkeit der aktiven Gruppen an der 
Oberfläche nicht gesichert. 
 
Das in der vorliegenden Arbeit entwickelte Konzept basiert auf einem Multischichtsytem, 
das aus einer Silikatschicht und darauf angekoppelten spezifischen Silanen aufgebaut 
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ist. Durch dieses Verfahren soll die Beständigkeit der anschließend angekoppelten 
funktionellen Gruppen verbessert werden. Eine zusätzliche Immobilisierung von 
speziellen Proteinen an die funktionalisierten Keramikoberflächen könnte die biologische 
Wechselwirkung mit den umliegenden Geweben im späteren In-Vivo-Einsatz noch 
verstärken. Um dieses Ziel zu erreichen, wurde zusätzlich zur initialen Funktionalisierung 
mittels selbstorganisierender Monoschichten die prinzipielle Machbarkeit der Ankopplung 
biologischer Bestandteile auf das Multischichtsystem modifizierter 
Hochleistungskeramik-Oberflächen am Beispiel eines Modellproteins gezeigt.  
 
Derart funktionalisierte und biologisierte Hochleistungskeramik-Oberflächen könnten in 
Zukunft zu einer deutlichen Verbesserung von bisherigen Implantatkonzepten führen. 
Die neue Technologie zur festen Verankerung eines Hochleistungskeramik-Implantates 
im umliegenden Knochenlager könnte nach erfolgreichen weiterführenden In-Vitro- und 
In-Vivo-Untersuchungen schließlich in verschiedenen Bereichen wie der Unfallchirurgie, 
der Orthopädie und der dentalen Implantologie zum Einsatz kommen. 
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2 Stand der Technik 
 Knochen 2.1
 
Das Knochengewebe erfüllt mehrere Funktionen im menschlichen Körper. Zum einen 
formt das Knochengewebe ein Knochengerüst, das als Stützapparat dient. Zugleich stellt 
das Knochengerüst einen Schutz für die inneren Organe und das gesamte 
Weichgewebe dar. Gleichzeitig werden im Knochengewebe, genauer im roten 
Knochenmark, die roten Blutkörperchen, die Blutplättchen und die weißen 
Blutkörperchen produziert [69]. Außerdem sind die Knochen Speicher von Mineralien 
und sorgen für ein ausgewogenes Verhältnis zwischen Calcium und Phosphor – die zwei 
wichtigsten mineralischen Bestandteile des Knochens. In dieser Studie soll unter 
anderem anhand von In-Vitro-Zellkulturuntersuchungen erforscht werden, welche 
chemischen Eigenschaften einer Oberfläche erfüllt sein müssen, um eine mögliche 
Osseointegration zu erzeugen. Um diese Fragestellung betrachten zu können, muss 
zuerst dem Aufbau und der Reaktion im Knochen genauer nachgegangen werden. Aus 
diesem Grund ist dieses Kapitel auf Aufbau- und Umbauprozesse des Knochens und auf 
Reaktionen an der Knochengewebe-Implantat-Grenzfläche fokussiert. 
2.1.1 Eigenschaften und Aufbau des Knochens 
 
Knochen können als „lebende Verbundwerkstoffe“ bezeichnet werden. Neben Wasser 
besteht Knochenmatrix zu ca. 65 Gew.-% aus anorganischen Feststoffen (hauptsächlich 
Carbonat-Hydroxylapatit) und zu ca. 25 Gew. % aus organischen Substanzen 
(überwiegend Kollagen). Vom Aufbauprozess her bilden Kollagen-Moleküle zunächst 
mehrere lineare Ketten, die sich wiederum in Fasern anordnen. Zwischen den Molekülen 
gibt es in regelmäßigen Abständen kleine Zwischenräume, in denen Apatitnanokristalle 
durch Proteine gesteuert abgeschieden werden (Abbildung 1). Dieser Vorgang wird als 
Biomineralisationsprozess bezeichnet [149]. Die in diesem Prozess involvierten Proteine 
sind für epitaktisches Kristallwachstum des Apatites zuständig. Knochenstruktur, 
Anordnung von Kollagenfasern sowie Apatitstruktur sind auf Abbildung 1 dargestellt. Im 
Knochen befinden sich als Knochenzellen Osteoblasten, Osteozyten und Osteoklasten 
(Abbildung 2). Die Aufgaben dieser Zelltypen werden im Weiteren näher erläutert. 
 
Osteoblasten entstehen durch den Differenzierungsprozess von mensenchymalen 
Stammzellen und bilden das Osteoid (nicht mineralisierte Knochensubstanz). Diese 
Knochenzellen sind ca. 20 µm groß und sind für den Knochenaufbau zuständig, indem 
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sie ein alkalisches Phospatase-Enzym abscheiden, das an der 
Knochensubstanzmineralisierung beteiligt ist [69]. Nach diesem Prozess werden die 
Osteoblasten zu Osteozyten (eingemauert von kristalliner Knochenmatrix) oder zu 
Deckzellen (lining cells), die sich an der Knochenoberfläche befinden. Osteozyten, die 
sich in kleinen Lakunen innerhalb des mineralisierten Knochens befinden, erreichen eine 
Größe zwischen 20 und 60 µm. Diese 
 
Abbildung 1. Schematische Darstellung von kompaktem und spongiösem Knochen. 
Schematisch dargestellte Anordnung von Carbonat-Hydroxylapatit und Kollagen bei der Bildung 
von Hartgeweben [1]. 
 
sind miteinander durch Zellfortsätze verbunden. Dadurch können sie das Mineralstoff-
Gleichgewicht im System kontrollieren und anhand von externen Impulsen, wie z. B. 
mechanische Belastungen des Knochens, den Knochenumbau steuern [69]. Für die 
Abbauprozesse des Knochens sind die Osteoklasten verantwortlich. Diese ca. 100 µm 
großen, mehrkernigen Zellen (bis zu 100 Kerne) befinden sich hauptsächlich an der 
Knochenoberfläche. Beim Abbauprozess verursachen die Osteoklasten zunächst eine 
lokale Säurebildung. Anschließend produzieren sie spezielle Proteasen (u. a. 
Kollagenese) die unter saurer Umgebung den mineralischen Knochen auflösen können 
(Knochenresorption) [69][143]. Abbildung 2 stellt den Aufbau des Knochens mit 
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knochenaufbauenden Zellen (Osteoblasten und Deckzellen) und knochenabbauenden 
Zellen (Osteoklasten) dar. 
 
Neben dem komplexen biologischen Aufbau weisen Knochen eine intelligente Makro- 
und Mikrostruktur auf. Knochen besteht aus zwei Bereichen – Spongiosa und Kortikalis. 
Die Kortikalis (kompakter Knochen) befindet sich im äußeren Knochenbereich. Die Dicke 
dieses Bereiches variiert von einigen Millimetern bis zu mehreren Zentimetern und ist 
von der Größe und den mechanischen Beanspruchungen, die auf den Knochen wirken, 
abhängig [69]. 
 
  
Abbildung 2. Schematische Darstellung des Knochenaufbaus mit knochenaufbauenden 
(Osteoblasten und Deckzellen) und knochenabbauenden Zellen (Osteoklasten) [69]. 
 
Dieser Teil des Knochens weist eine hohe Dichte, eine glatte äußere Oberfläche und 
eine raue innere Oberfläche auf. Mikroskopisch betrachtet sind kompakte Knochen aus 
Osteonen  aufgebaut. Jedes Osteon besteht aus einem zentralen Kanal (Havers-
Systeme), in dem sich sogenannte Havers-Gefäße befinden. Diese Systeme sind für die 
Versorgung der Knochengewebe und Signaltransduktion zuständig. Die Spongiosa liegt 
im inneren Bereich des Knochens und weist eine sehr poröse (ca. 95 % Porosität), 
schwammartige Struktur auf. Die Orientierung der Bälkchen innerhalb der 
schwammartigen Struktur ist entsprechend der mechanischen Beanspruchung 
ausgerichtet und verläuft entlang der sogenannten Spanungstrajektorien. Diese 
Anordnung der Spongiosa und die gradierte Struktur des Knochens (Übergang 
Kompakta zu Spongiosa) bewirken eine hohe Festigkeit bei möglichst geringem Gewicht 
des Knochens. Einen entscheidenden Einfluss auf die sehr guten mechanischen 
Eigenschaften des Knochens hat, neben der Makro- und Mikrostruktur, die Kombination 
aus organischen und anorganischen Bestandteilen. Durch Hydroxylapatit, der 
mineralischen Hauptkomponente des Knochengewebes, erreicht der Knochen eine hohe 
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Festigkeit und Härte. Kollagen, der organische Hauptbestandteil des Knochens sorgt 
hingegen für Elastizität. Tabelle 1 gibt einen Überblick über die mechanischen 
Eigenschaften der Spongiosa und der Kortikalis [14][80].  
 
Tabelle 1. Mechanische Eigenschaften von menschlichem Knochen [14][80]. 
 
Trotzt sehr guten mechanischen Eigenschaften kommt es sehr häufig zu 
Knochenverletzungen und Knochenerkrankungen (Osteoporose), die ohne zusätzliche 
Unterstützung in Form eines Implantates nicht behebbar sind. Statistiken zeigen, dass 
knapp 200.000 Knie und Hüftgelenkprothesen und zwischen 100.000 und 300.000 
dentale Implantate jährlich in Deutschland eingesetzt werden [33][164]. Davon müssen 
ca. 8 % der insgesamt eingesetzten Implantate aus verschiedenen Gründen 
(Entzündung, Lockerung, Infektion) entfernt werden [33][164]. Dies impliziert einen 
großen Bedarf an Entwicklungen für neuartige Knochenersatzmaterialien, die bestimmte 
Funktionen des Körpers übernehmen können und gleichzeitig eine osseoinduktive 
Oberfläche aufweisen, die ein schnelleres, kontrolliertes Knochenwachstum und eine 
Knochenheilung bewirken können. 
 
 Biowerkstoffe 2.2
 
Biowerkstoffe lassen sich entsprechend ihrer Reaktionen mit umgebenden Gewebe in 
vier Gruppen unterteilen: inkompatibel, biotolerant, bioinert und bioaktiv [9][57]. 
Inkompatible Materialien setzten toxische Substanzen in vivo frei, was bereits in frühen 
Implantationsstadien zur Abstoßung des Implantates führen kann. Biotolerante 
Werkstoffe können keine Verbindung zu dem umgebenden Gewebe erstellen, sondern 
werden nach der Implantation mit fibröser Bindegewebeschicht umkapselt. Da es keine 
feste Verbindung zwischen Implantat und umgebende Gewebe gibt, kann es zu 
Mikrobewegungen des Implantates innerhalb der Bindegewebeschicht kommen mit der 
Folge einer Lockerung des Implantates. Zu dieser Werkstoffgruppe gehören 
hauptsächlich metallische Implantate oder Kunststoffe (z. B. Edelstahl, Co-Cr-
Legierungen, Knochenzement aus Polymethylmethacrylat - PMMA) [57]. Bioinerte 
Werkstoffe setzen keine (toxischen) Substanzen frei und rufen keine negativen, aber 
Knochen Elastizitätsmodul 
E [GPa] 
Druckfestigkeit 
σu [MPa] 
Biegefestigkeit 
σ [MPa] 
Spongiosa 0,05-0,5 2-12 - 
Kortikalis 7-30 100-230 50-150 
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gleichzeitig auch keine positiven Zellenreaktionen in vivo hervor. Als bioinerte Implantate 
werden u. a. Hochleistungskeramiken bezeichnet. Bioaktive Werkstoffe hingegen 
zeichnen sich durch ihre Osseointegration und die Fähigkeit, mit umgebenden Geweben 
eine feste, chemische Verbindung zu erzeugen (Verbundosteogenese), aus. Zu den 
bioaktiven Werkstoffen gehören u. a. Calciumphosphat-basierte Materialien, wie 
Hydroxylapatit und β-Tricalciumphosphat und bioaktive Gläser wie z. B. das Bioglas 
45S5 [30][39][97]. Es ist entscheidend, zu verstehen, welche Prozesse an einer 
bioaktiven Oberfläche sattfinden und für eine Osseointegration zuständig sind, um diese 
auf bioinerte Materialien zu übertragen. Ducheyne und Bertazzoa haben in 
Übersichtartikeln anhand von mehreren In-Vivo-Studien zusammengefasst, wie der 
Mechanismus des Knochenwachstums an bioaktiven Materialien funktioniert [13][35]. In 
Abbildung 3 ist schematisch dargestellt, zu welchen Prozessen es in vivo an einer 
bioaktiven Oberfläche kommt. 
 
 
Abbildung 3. Schematische Darstellung von den komplexen Reaktionen, die an einer 
bioaktiven Modelloberfläche am Beispiel von Hydroxylapatit stattfinden. (1), (2) und (3) – 
Auflösung von bestimmten Ionen von der Materialoberfläche durch Hydrolyse. Der Prozess wird 
bis zum chemischen Ausgleich zwischen der physiologischen Lösung und der Materialoberfläche 
durchgeführt, (4) – Adsorption von Serumproteinen, (5) und (6) – Zellrekrutierung, Adhäsion und 
Proliferation, (7) – Mineralisierung – Knochenneubildung [13]. 
 
Der entscheidende Prozess ist in diesem Fall die Proteinabsorption, weil sie die 
Zellrekrutierung und spätere Zelladhäsion stimulieren und steuern kann. Diese Prozesse 
sind bis heute nicht vollständig geklärt und verstanden. Eine Hypothese lautet, dass 
bestimmte Proteine, die für Zellenrekrutierung und Differenzierung verantwortlich sind, 
an der Implantatoberfläche koppeln (siehe Kapitel 2.1.2). Kilpadi et al. haben gezeigt, 
dass an der Hydroxylapatitoberfläche bedeutend größere Mengen von Fibronektin und 
Vitronektin als an biotoleranten Metallen binden [74]. Diese Proteine spielen eine 
fundamentale Rolle bei der Zellrekrutierung, Zelladhäsion durch Ankopplung von Integrin 
(Adhäsionsprotein der Zelle) und Zelldifferenzierung [74][109][123]. Es wäre 
10 
wünschenswert, ein solches Verhalten an bioinerten Implantaten hervorzurufen, um eine 
Osseointegration in vivo zu erzeugen. Um das zu erreichen, muss eine bioinerte 
Oberfläche modifiziert werden, um bestimmte Proteine an der Oberfläche chemisch 
koppeln zu können.  
 
2.2.1 Wechselwirkung am Interface Knochen-Implantat 
 
Jedes künstliche Implantat, das in Kontakt mit umgebendem Knochengewebe kommt, 
ruft eine Abwehrreaktion des Immunsystems hervor [3][85][117][163]. Diese Reaktion 
kann in Abhängigkeit von den Materialeigenschaften, der Oberflächenmorphologie und 
den Wechselwirkungen der Materialoberfläche mit den umgebenden Körperflüssigkeiten 
bzw. den angrenzenden Geweben positive oder negative Auswirkungen haben. Die 
Prozesse an der Implantatoberfläche können in fünf Umgebung-Implantat-Reaktionen 
unterteilt werden (Abbildung 4) [117]: 
1. Serumadsorption (direkt nach der Implantation) 
2. Rekrutierung, Adhäsion und Proliferation der mesenchymalen Stammzellen und 
Produktion einer extrazellulären Matrix (0-3 Tage nach Implantation) 
3. Osteogene Differenzierung der mesenchymalen Stammzellen (3-6 Tage nach 
Implantation) 
4. Kalzifizierung der extrazellulären Matrix (6-21 Tage nach Implantation) 
5. Knochenremodellierung (>21 Tage nach Implantation) 
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Abbildung 4. Schematische Darstellung der Prozesse, die nach der Implantation auf dem 
Implantat-Gewebe-Interface stattfinden. 
 
Serumadsorption 
 
Direkt nach Implantation folgt zunächst eine unspezifische Proteinadsorption aus dem 
umgebenen Milieu, i. e. Blut und Interstitialflüssigkeit, auf die Implantatoberfläche 
[3][117][163]. Sowohl die Dichte der adsorbierten Proteine als auch deren biologische 
Eigenschaften können die nachfolgenden Abläufe, wie Blutgerinnung und Adhäsion von 
Bakterien und Zellen beeinflussen und steuern. Zu den wichtigsten Proteinen, die sich in 
der Adsorptionsschicht befinden, gehören Faktor XII, Thromboplazmin (tissue factor - 
TF), C3 und IgG [48][163]. Diese Proteinschicht löst die Aktivierung mehrerer 
Kaskadenreaktionen aus (Gerinnungskaskade, Komplementsystem und Fibrynolyse) 
[48][163]. Durch den Kontakt von Thrombozyten (Blutplättchen) mit negativ geladenen 
Implantatoberflächen (Fremdkörper im Organismus) wird der Faktor XII aktiviert und 
dadurch die Gerinnungskaskade über den sogenannten intrinsischen Kaskadenweg 
ausgelöst. Die Gerinnungskaskade kann alternativ auch über den extrinsischen Weg 
durch Thromboplasmine, die von verletzen Geweben aktiviert werden, gestartet werden. 
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In der Abfolge der Gerinnungskaskade wird schließlich das Thrombin gebildet. Thrombin 
spaltet Fibrinogen in Fibrin, was zur Blutgerinnung führt (Abbildung 5). 
 
Ein eingesetztes Implantat aktiviert neben der Gerinnungskaskade auch das sogenannte 
Komplementsystem als Teil des angeborenen Immunsystems, indem inaktive 
Komplementfaktoren (C1-9) gespalten und nach weiteren Reaktionen 
Komplementkomplexe 
 
 
Abbildung 5. Schematische Darstellung den Gerinnungskaskade, Komplementaktivierung und 
Fibrynolyse und deren Interaktion [120]. 
 
gebildet werden [120]. Die Komplementkaskade kann über drei unterschiedliche Wege 
verlaufen: über den klassischen Weg (Classical Pathway), den Lektin-Weg (Lectin 
Pathway) und den sogenannten alternativen Weg (Alternative Pathway). Durch mehrere 
Forschungsarbeiten wurde gezeigt, dass die Komplementaktivierung an der 
Implantatoberfläche hauptsächlich über den klassischen und den alternativen Weg 
angeregt wird [56][85][108]. Der klassische Weg wird durch Bindung von C1 an einen 
Antigen-Antikörper-Komplex (Antigen-IgG-C1-Komplex) ausgelöst. Danach folgt eine 
Spaltung von C2 in C2a und C2b, und C4 in C4a und C4b durch aktivierte C1-Komplexe. 
Aus den gespalteten Produkten wird eine sogenannte C3-Konvertase (C4bC2B) gebildet 
die wiederum den C3-Komplementfaktor in C3a (Anaphylatoxin) und C3b spaltet. Die 
gleiche C3-Konvertase (C4bC2B) wird durch Aktivierung des Lektin-Weges gebildet, 
indem Mannose-bindendes Lektin (MBL) spezifisch durch die Proteasen (MASP-1 bis 
MASP-3) an die in der Umgebung vorhandenen Bakterien bindet (die sich z. B. an den 
Implantatoberflächen befinden). Der alternative Weg wird durch einen Kontakt der C3-
Komponente mit einer Fremdkörperoberfläche ausgelöst. Die Aktivierung startet mit 
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einer spontanen Spaltung des Faktors C3 in C3a (Anaphylatoxin) und C3b. Als nächster 
Schritt der Reaktion bildet sich in Kontakt von C3b und Proteinfragment Bb (entstanden 
durch Spaltung des Faktor B) eine C3-Konveratse des alternativen Wegs (C3bBb). Die 
sowohl über den klassischen/Lektin Weg als auch über den alternativen Weg gebildeten 
C3-Konvertasen (C4bC2B, C3bBb) führen zur weiteren Spaltung der C3-Komponente in 
C3a und C3b. Die freien, aktivierten C3b können an der Implantatoberfläche kovalent 
anbinden. An die C3b-gebundene Komponente binden in folgenden Reaktionen 
Proteinfragmente Bb. Somit entstehen weitere C3-Konvertasen des alternativen Wegs. 
Diese gebundene C3-Konvertasen produzieren noch mehr C3b, die mit C3-Konvertasen 
binden und somit entstehen C5-Konvertasen (C3bBb3b). C5-Konvertasen spalten C5 in 
C5a (Anaphylatoxin) und C5b Proteinfragmente. Danach folgt eine Kaskadenreaktion 
indem aktiviertes C5b zu weiteren Komplementfaktoren bindet. Es entsteht ein C5b-9 
Komplex (TCC-terminaler Komplementkomplex), der zur Zellmembranzerstörung führt. 
Abbildung 5 zeigt die Interaktion zwischen Komplementsystem, Gerinnungskaskade und 
Fibrinolyse. Diese Abwehrsysteme des menschlichen Körpers interagieren sehr eng und 
intensiv miteinander und steuern dadurch die Entzündungsreaktionen an der 
Implantatoberfläche. Die Aktivierung von Thrombin und Anaphylatoxinen (C3a und C5a) 
verursacht die Adhäsion von Thrombozyten, Granulozyten (PMN) und Monozyten an die 
Proteinschicht, welche sich an der Implantatoberfläche befindet und führt zu akuten 
thrombotischen Rektionen und Entzündungsreaktionen. 
 
 
Rekrutierung, Adhäsion und Proliferation der mesenchymalen Stammzellen 
 
Neben den oben genannten Faktoren, die Entzündungsreaktionen verursachen, 
befinden sich in der Proteinschicht auf den Implatatoberflächen weitere Proteine (unter 
anderem Proteine von der TGF-β–Superfamilie, (transforming growth factor-β 
superfamily: Fibronektin, Vitronektin, Osteopontin, Collagen I, Collagen IV und u. a.) die 
für die Rekrutierung und Adhäsion von humanen mesenschymalen Stammzellen (hMSC) 
zuständig sind. HMSC sind undifferenzierte, unspezifische, multipotente Zellen, die im 
Knochenmark entstehen und durch endsprechende Stimulation neben Adipozyten und 
Chondrozyten zu Osteoblasten (knochenbildende Zellen) differenzieren können 
[69][123]. HMSC kumulieren in der Umgebung der Proteinschicht an der 
Implantatoberfläche und adhärieren durch Integrin-Adhäsionsprotein, das sich an der 
Zelloberfläche befindet [123]. Die adhärierten Zellen wachsen und vermehren sich 
(proliferieren). Gleichzeitig formen hMSC eine extrazelluläre Matrix (ECM) in ihrer 
Umgebung. Die ECM ist eine komplexe Mischung aus Fasern (hauptsächlich Kollagen), 
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Polysachariden und Proteinen, die sich im Interzellularraum befindet. Zu den wichtigsten 
Funktionen der ECM gehören u. a. die Verankerung von Zellen, deren Ernährung und 
die Regulation der Genexpression [52].  
 
Der nächste Schritt, den die Zellen durchlaufen, ist die Differenzierung zu Osteoblasten. 
Die Mechanismen und die Stimulationsfaktoren, die die hMSC zur Differenzierung 
bringen, sind bislang noch nicht vollständig verstanden. Salasznyk et al. zeigten, dass 
die effizienteste Adhäsion der hMSC an den mit unterschiedlichen Proteinen 
biologisierten Oberflächen in der folgenden Ordnung stattfindet: Fibronectin > Collagen I 
≥ Collagen IV ≥ Vitronectin > Laminin-1 und dass dabei eine osteogene Differenzierung 
der Zellen durch Kontakt an Collagen I und Vitronectin am stärksten gefördert wurde 
[123]. Analoge Ergebnisse wurden durch Kilpadi et al. dargestellt, die präsentiert haben, 
dass die osteogene Differenzierung durch an den Materialoberflächen angekoppeltem 
Vitronectin und Fibroncetin stimuliert wurde [74]. Mehrere in der Literatur beschriebene 
Beispiele zeigen, dass die Proteine aus der TGF-β–Superfamilie eine bedeutende Rolle 
bei der hMSC-Differenzierung und Knochenneubildung spielen [121]. Zu den 
bekanntesten und meisterforschten Proteinen der TGF-β-Familie gehören TGF-β1 und 
knochenmorphogene Proteine (bone morphogenetic proteins – BMP) [24][121][167]. 
 
 Inerte Hochleistungskeramiken 2.3
 
Die Gruppe der inerten Hochleistungskeramiken, die in der Medizin Anwendung 
gefunden haben, repräsentieren hauptsächlich Aluminiumoxid (Al2O3), Zirkonoxid (ZrO2), 
und seit kurzem auch Verbundwerkstoffe aus diesen beiden Materialien – ATZ (alumina 
toughened zirconia) und ZTA (zirconia toughened alumina). Diese Werkstoffe weisen 
bioinertes Verhalten auf, was bedeutet, dass es zu keiner Reaktion in vivo mit den 
umgebenden Geweben kommt. Diese chemische Resistenz ist durch die in den 
Materialien vorhandene Mischung aus ionischen und kovalenten Bindungen 
gewährleistet [58][124]. Dadurch kommt es nach der Implantation trotz einer aggressiven 
Umgebung des menschlichen In-Vivo-Körpermilieus zu keinen bzw. sehr geringeren 
Korrosionen und Wechselwirkungen an der Materialoberfläche. Das garantiert eine 
langfristige Lebensdauer des Implantates in vivo, was von entscheidender Bedeutung 
insbesondere für jüngere Patienten ist. Die Hochleistungskeramiken weisen außerdem 
exzellente mechanische Eigenschaften auf, was eine Anwendung unter hohen 
zyklischen Belastungen ermöglicht [51]. Auch von Bedeutung sind die große Härte und 
die gute Abrasionsbeständigkeit der Werkstoffe [18]. 
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2.3.1 Anwendung inerter Hochleistungskeramiken in der Medizin 
 
Hochleistungskeramiken wurden bereits in den 1930er Jahren für die medizinische 
Anwendung als Implantat vorgeschlagen [63]. Allerdings hat die Qualität des Materials 
durch weitere Entwicklungen und Verbesserungen der mechanischen Eigenschaften des 
Werkstoffes erst in den 1980er Jahren zum Durchbruch bei der Anwendung im 
medizinischen Bereich beigetragen [59][63]. Durch ihre gute Kompatibilität mit der 
physiologischen Umgebung, ihr bioinertes Verhalten und die gute mechanische 
Belastbarkeit hat Hochleistungskeramik ihre Anwendung hauptsächlich im 
orthopädischen Bereich als Teile von Knie- und Hüftgelenkendoprothesen gefunden 
[51][65]. Wegen ihres ästhetischen Erscheinens gegenüber metallischen Implantaten 
wurde Hochleistungskeramik außerdem im dentalen Bereich erfolgreich eingesetzt [4]. 
Tabelle 2 zeigt einen Überblick über erste hochleistungskeramische Anwendungen in 
der Medizin. Tabelle 3 stellt die Anwendungen der inerten Oxidkeramik heutzutage dar. 
 
Tabelle 2. Chronologische Darstellung den ersten, in der Literatur beschriebenen 
Anwendungen von Hochleistungskeramik im medizinischen Bereich (nach [15] und [59]). 
Jahr Anwendungsbereich Veröffentlicht durch 
1963 Erste orthopädische Anwendung mit Aluminiumoxid 
als Knochenersatz 
Smith [137] 
1964 Erstes dentales Implantat aus Aluminiumoxid Sandhaus [125] 
1970 Französische Hüftgelenkendoprothese: Hüftkopf und 
Hüftpfanne aus Aluminiumoxid 
Boutin [17] 
1974 Deutsche Hüftgelenkendoprothesen Mittelmeier [102] 
1982 Erste zementfreie Knie-Totalendoprothese aus 
Aluminiumoxid 
Oonishi et al. [112]  
1982 Zulassung der FDA für die Anwendung von 
zementfreien Endoprothesen aus keramischem 
Hüftkopf und Pfanne (Aluminiumoxid) und 
metallischem Schaft (CoCrMo-Legierung) nach 
Mittelmeier 
Black et al. [15] 
1986 Erster Zirkonoxid-Hüftkopf (32 mm Ø) Black et al. [15] 
1993 Erstes dentales Implantat aus Zirkonoxid Akagawa et al. [2] 
1995 Erster dentaler Wurzelstift aus Zirkonoxid Meyenberg et al. [100] 
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Tabelle 3. Heutzutage häufigste Anwendungen von Hochleistungskeramik in der 
Medizin [15][91]. 
 
Trotzt der zahlreichen Beispiele von Anwendungsmöglichkeiten ist das medizinische 
Einsatzgebiet aufgrund der bioinerten Eigenschaften von Oxidkeramiken begrenzt. 
Komponenten aus Hochleistungskeramik, die in Kontakt mit Hartgewebe kommen, wie z. 
B. keramische Dentalimplantate, monolithisch-keramische Hüftpfannen und keramische 
Kniegelenkskomponenten mit Hartgewebekontakt, besitzen eine vergleichsweise 
schlechte Osseointegration [25]. Dies kann mit dem inerten Verhalten und der damit 
verbundenen unzureichenden positiven Stimulation der Keramikoberflächen auf das 
angrenzende Knochengewebe erklärt werden [53][90]. Infolgedessen hat die Thematik 
dieser Studie der Funktionalisierung keramischer, inerter Implantatwerkstoffe im Sinne 
einer Aktivierung des Knochenanwachsverhaltens klinisch eine sehr hohe Relevanz. 
 
2.3.2 Aluminiumoxidkeramik 
 
Bislang wird Aluminiumoxid im medizinischen Bereich von allen inerten Oxidkeramiken, 
am häufigsten eingesetzt (siehe Tabelle 2). Dieser Werkstoff ist bereits sehr gut 
erforscht und ausführlich in der Literatur charakterisiert [15][58][59][124]. Aus diesem 
Grund wurde dieses Material in der vorliegenden Studie als repräsentativer Werkstoff 
der Hochleistungskeramiken ausgewählt, um die Funktionalisierungsversuche durch 
Oberflächenmodifikation durchzuführen. Aluminiumoxid ist u. a. im medizinischen 
Bereich am häufigsten in seiner α-Modifikation, auch als Korund bezeichnet, eingesetzt 
[58][89]. 
α-Aluminiumoxid kristallisiert im rhomboedrischen Achsensy trigonale-Kristallsystem. Die 
interatomaren Abstände in der α-Al2O3 entsprechen dabei a und c in Abbildung 6 (a = b 
= 4,75 Å und c= 12,99 Å) [58]. 
 
Werkstoff Anwendung 
Aluminiumoxid  Hüftkugeln und Pfannen 
 Knieprothesen 
 Dentale Implantate und Kronen 
Zirkonoxid  Dentale Implantate, Stifte und Inlays  
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Abbildung 6. Schematische Darstellung des Korundes (α-Al2O3) [126]. 
 
Die Sauerstoffanionen (in der Abbildung weiß gekennzeichnet) bilden dichtest besetzte 
hexagonale Strukturen (A-B-A-B). Zwischen den hexagonalen Ebenen befinden sich 
Oktaederlücken, die zu zwei Drittel mit den Aluminiumkationen (auf der Abbildung grau 
gekennzeichnet) besetzt sind (Abbildung 6) [124]. Diese dichtgepackte Struktur bei 
einem hochreinen α-Al2O3 bewirkt eine sehr gute Korrosionsbeständigkeit in aggressiven 
Umgebungen. Bei medizinischen Anwendungen ohne direkten Knochenkontakt ist diese 
Eigenschaft von Vorteil, da es nicht zu Reaktionen zwischen dem Implantat und 
umliegenden Geweben kommt. Eine der wichtigsten Voraussetzungen für den 
Aluminiumoxidwerkstoff als medizinisches Produkt ist der Reinheitsgrad. Davon sind 
mehrere Eigenschaften bei der späteren Anwendung als Implantat (u. a. E-Modul, Härte, 
Druckfestigkeit und Biegefestigkeit) abhängig. Prinzipiell werden Aluminiumoxide in 
Hinsicht auf ihre Reinheit in 3 Gruppen unterteilt: KER 706 (80 Gew.-% bis 90 Gew.-% 
Al2O3 Gehalt), KER 708 (90 Gew.-% - 99 Gew.-% Al2O3 Gehalt) und KER 710 (über 99 
Gew.-% Al2O3 Gehalt) [124]. Nach ISO 6474, die die Anforderungen für chirurgische 
Implantate aus Aluminiumoxid festlegt, dürfen die Rohstoffe ausschließlich aus der KER 
710 - Gruppe, die über 99,5 Gew.-% Al2O3 beinhalten, angewendet werden [67]. Eine 
entscheidende Rolle für die Festigkeit spielt neben der Reinheit die Korngröße der 
angewendeten Al2O3-Partikel. Mittlere Korndurchmesser dürfen nicht großer als 4,5 µm 
sein [67]. Tabelle 4 fasst die wichtigsten, typischen Kennzahlen, die die Eigenschaften 
von kommerziell verfügbaren Implantaten aus polykristallinen α-Aluminiumoxid 
darstellen, zusammen. 
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Tabelle 4. Mechanische und physikalische Eigenschaften von polykristallinen α-
Aluminiumoxid welches für kommerziell verfügbare Implantate verwendet wird [59]. 
Dichte 
[g/cm2] 
Elastizitätsmodul 
[GPa] 
Bruchzähigkeit 
[MN/m3/2] 
Biegefestigkeit 
[MPa] 
Härte  
[HV10] 
Schmelzpkt.
[°C] 
3,98 380-400 4-6 595 2400 2050 
 
 Methoden zur Funktionalisierung inerter Hochleistungskeramik 2.4
 
Die Thematik der Funktionalisierung von inerten Hochleistungskeramiken hat eine hohe 
Relevanz für den medizinischen Bereich. Das Einsatzgebiet dieser Materialien ist durch 
ihre inerten Eigenschaften sehr stark limitiert. Aus diesem Grund fokussieren sich 
mehrere Forschungsgruppen auf die Entwicklung von Funktionalisierungsmethoden zur 
Verbesserung der Osseointegration. Es wurde bereits nachgewiesen, dass die 
Oberflächenmorphologie ein entscheidender Faktor bei der Adhäsion, Migration, 
Proliferation und Differenzierung der Zellen ist. In mehreren Studien wurde bereits 
berichtet, dass durch die Oberflächenstrukturierung von keramischen bzw. metallischen 
Werkstoffen im Nano- und Mikrobereich die Zellenantwort beeinflusst werden kann 
[26][64][77][116]. Martínez et al. haben ein Übersichtsartikel über Zellenantwort auf 
unterschiedlich strukturierten Oberflächen erstellt, um eine klare Aussage zu treffen, 
welche Strukturen, unabhängig von den chemischen Eigenschaften der 
Materialoberfläche, optimale Bedingungen für die gezielte Zellenreaktionen 
gewährleisten können [93]. Allerdings ist es aufgrund der Komplexität der Zellprozesse 
und der sehr breit gespreizten Parameter (Zelltypen; untersuchte Materialien; 
unterschiedliche Strukturen wie Wellen, Tubes, Höhlen u. a.; diverse 
Herstellungsprozesse) nicht trivial, einen klaren Trend festzustellen. Dulgar-Tulloch et. 
al. zeigten, dass nicht nur die Oberflächenmorphologie, sondern auch die 
Oberflächenchemie einen starken Einfluss auf die Zellenreaktionen ausübt [36]. In der 
Frage, welcher der Parameter – Morphologie oder Chemie – die entscheidende 
Bedeutung hat, sind sich die Wissenschaftler uneins. Demzufolge wird die Thematik der 
chemischen Modifizierung ebenfalls durch mehrere Arbeitsgruppen sehr intensiv 
erforscht. Eine sehr häufig verwendete Methode zur chemischen Veränderung einer 
Oberfläche ist die Beschichtung mit verschiedenen bioaktiven Werkstoffen, wie z. B. 
Calciumphosphat-basierten Keramiken oder bioaktiven Gläsern 
[70][153][154][156][157][168]. Bei den meisten Beschichtungsverfahren ist eine 
anschließende thermische Behandlung notwendig, um eine mechanische beständige, 
stabile Schicht zu erzeugen. Diese kann, bei unterschiedlichen Dehnungskoeffizienten 
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von Substrat und Beschichtung zur Abplatzung bzw. Beschädigung der bioaktiven 
Beschichtung führen [141]. Die übrigen Beschichtungsmethoden, die keine thermische 
Nachbehandlung erfordern, scheiden üblicherweise an der Substratoberfläche kristalline 
Phasen oder eine Mischung aus kristallenen und amorphen Phasen ab [49] [166][169]. 
Diese Prozesse sind schwer zu kontrollieren, um reproduzierbare Eigenschaften der 
Beschichtung zu erzeugen. Ein weiterer Nachteil von bioaktiven Beschichtungen ist 
deren Instabilität in In-Vivo-Umgebung. In mehreren Studien ist bei langfristiger 
Anwendung über Degradation bzw. Resorption der bioaktiven Beschichtungen berichtet 
worden [142][166]. Das hat zur Folge, dass die bioaktive Schicht nur eine sehr 
kurzfristige positive Funktion übernimmt, da sie vom Körper abgebaut wird und im 
Anschluss dadurch ein unerwünschter direkter Kontakt zwischen Gewebe und inerter 
Oberfläche entsteht. Eine Alternative zu den oben genannten Methoden ist die 
Herstellung eines Zirkonoxid-Aluminiumoxid-Calciumphosphat-Verbundwerkstoffes. 
Durch diese Kombination werden die sehr guten mechanischen Eigenschaften der 
Hochleistungskeramiken mit dem bioaktiven Charakter der Calciumphosphate (CaP) 
kombiniert. Kong et al. haben nachgewiesen, dass mit dem steigenden Anteil des CaP-
Werkstoffes die Bioaktivität des gesamten Verbundwerkstoffes steigt [81]. Allerdings 
sinkt mit steigenden bioaktiven Eigenschaften gleichzeitig die Festigkeit des Materials 
erheblich. 
Aus diesem Grunde ist es wünschenswert, Hartgewebe-kontaktierende Implantat-
komponenten aus Hochleistungskeramik dergestalt zu modifizieren, dass die Oberfläche 
durch intelligente Funktionalisierungsmaßnahmen biologisch aktiviert wird und 
gleichzeitig die sehr guten mechanischen Eigenschaften erhalten bleiben. Dieses Ziel 
kann durch chemische Modifikation der Materialoberfläche mit anschließender 
Biologisierung erreicht werden. 
 
2.4.1 Hydroxilierung, Carboxylierung und Phosphatisierung 
 
Die chemische Modifikation von inerten Hochleistungskeramik-Oberflächen auf 
molekularer Ebene ist nicht trivial, da diese Materialien auf Grund der sehr stabilen 
ionischen und kovalenten Bindungen hohe chemische Beständigkeiten aufweisen [124]. 
Allerdings ist es durch eine aggressive Vorgehensweise mit hochkonzentrierten Laugen 
bzw. Säuren und erhöhten Behandlungstemperaturen bereits gelungen, funktionelle 
Gruppen an der Oberfläche zu immobilisieren. Hier kann als erstes Beispiel ein 
Hydroxylierungsverfahren mittels einer genau abgestimmten Wärmebehandlung in 
Natronlauge genannt werden [45][107]. Dieser Prozess basiert an der Reaktion 
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zwischen den nicht abgesättigten Bindungen der Atome an der keramischen 
Grenzfläche und OH- -Ionen, die sich zahlreich in der umgebenden Natronlaugenlösung 
befinden. Fischer et al. haben nachgewiesen, dass an den so hydroxylierten 
Oberflächen eine verbesserte Adhäsion, Proliferation und Differenzierung von 
osteoblast-ähnlichen Zellen erreicht werden kann [45]. Die zusätzlichen mechanischen 
Untersuchungen zeigten, dass die Funktionalisierungsmaßnahmen keinen negativen 
Einfluss auf die Kurz- und Langzeitzuverlässigkeit des keramischen Werkstoffes 
verursachen. Weitere, unabhängige Studien haben den positiven Effekt der verbesserten 
Adhäsion und Differenzierung von Osteoblasten auf hydroxylierten Oberflächen mittels 
Natronlaugen-Behandlung bestätigt [55][138]. Eine analoge Methode zur 
Oberflächenfunktionalisierung von Aluminiumoxid basiert auf Immobilisierung von 
Carboxylgruppen mittels Behandlung mit unterschiedlichen Carbonsäuren (z. B. 
Ameisensäure oder Essigsäure) [11][12][44][83]. In diesem Fall reagieren die 
Carbonsäuren mit den an dem Aluminiumoxid vorhandenen OH-Gruppen. Die Bindung 
erfolgt durch Sauerstoffbrückenbildung. Bertazzo und seine Arbeitsgruppe haben 
Carboxylgruppen auf der Oberfläche durch eine Behandlung mit niedermolekularer 
Dicarboxylsäure erzeugt [12]. Die In-Vitro-Tests von funktionalisierten 
Aluminiumoxidproben haben gezeigt, dass die Präsenz von spezifischen aktiven 
Gruppen auf der Oberfläche die Adhäsion von Zellen verbessern kann. Weitere 
funktionelle Gruppen, die einen Einfluss auf eine positive Zellenreaktion haben können 
sind, neben Hydroxyl- und Carboxylgruppen, Phosphatgruppen. In einer Studie konnten 
oxidische Hochleistungskeramiken durch eine spezielle Oberflächenbehandlung mit 
Monoaluminiumphosphat phosphatisiert werden [71]. Eine Bioaktivierung der 
phosphatisierten Oberflächen wurde durch Auslagerungstests in Simulated Body Fluid 
(SBF-Lösungen) und durch Kontaktwinkelmessungen nachgewiesen. 
Ein anderes Beispiel zeigt die Fähigkeit eines Zirkonoxid-Aluminiumoxid-
Verbundwerkstoffes zur Apatitbildung in SBF-Lösung nach verschiedenen chemischen 
Behandlungen [147]. Hierfür wurden Proben mit wässrigen Lösungen von H3PO4, H2SO4, 
HCl und NaOH behandelt und anschließend charakterisiert. Alle chemischen Verfahren 
regten dabei die Apatitbildung aufgrund der Zr-OH behandelten Oberfläche an. Dabei 
wurden die besten Ergebnisse bei Proben nach Behandlung mit H3PO4-Lösung erzielt. 
Die in diesem Kapital zahlreichen Beispiele belegen die Bedeutung von chemischer 
Oberflächenbeschaffenheit auf die initiale Zellenantwort und eine mögliche Osseo-
integration beim späteren In-Vivo-Einsatz. Jedoch ist bislang in der Literatur nur sehr 
wenig über die Stabilität der angekoppelten Gruppen zu finden. Dies spielt eine 
signifikante Rolle bei Langzeitanwendungen in vivo. Die wenigen bekannten Ergebnisse 
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zu diesem Thema deuten auf eine nur schwache Beständigkeit der angekoppelten 
Gruppen in wässriger Umgebung hin [11]. 
 
2.4.2 Oberflächenfunktionalisierung mittels Self Assembled Monolayers 
 
Eine maßgeschneiderte chemische Beschaffenheit auf bestimmten Oberflächen, kann 
mittels sogenannter selbstorganisierender Monoschicht (Self Assembled Monolayer – 
SAM) erzeugt werden. Diese Schicht entsteht anhand von organischen Ketten, die an 
den Oberflächen durch eine spontane Adsorption anhaften. Um eine 
selbstorganisierende Monoschicht zu erzeugen, müssen die organischen Ketten, die an 
der Oberfläche ankoppeln, zwei wichtige Bedingungen erfüllen. Sie müssen einerseits 
Kopfgruppen (headgroup) beinhalten, die in der Lage sind, an nicht organische 
Oberflächen zu koppeln. Andererseits müssen sie daran gebundene Alkylketten 
aufweisen, die die Selbstorganisation durch Van-der-Waals-Wechselwirkungen 
ermöglichen [130]. Am Ende der Alkylkette befinden sich Endgruppen, die gezielt für 
eine bestimmte Anwendung je nach Bedarf gewählt bzw. modifiziert werden können (z. 
B. –OH, –COOH, –NH2). Abbildung 7 stellt einen schematischen Aufbau von 
organischen Molekülen, die SAM bilden können, dar. Zu den wichtigsten und meist 
erforschten organischen Verbindungen, die SAM bilden können, gehören Thiole und 
Silane. Thiole zeichnen sich durch eine funktionelle Thiolgruppe –SH aus, die mit 
aromatischen oder aliphatischen Ketten verbunden ist. Die Anwendung von Thiolen ist 
allerdings stark begrenzt, da diese chemischen Verbunde hauptsächlich auf 
Goldoberflächen koppeln [130][148][151]. Silane hingegen weisen die höchste Affinität 
zu Oberflächen mit großen Mengen an OH-Gruppen auf [115][148]. Zu den am 
häufigsten angewendeten Oberflächen für Silansierungsprozesse gehören Silikat- 
[88][158], Glas- [29][99] und Titan-Oberflächen [97][146]. Das liegt an Si-Ionen, die als 
Halbmetalle in Lage sind, über –OH Gruppen sowohl mit organischen als auch mit 
nichtorganischen Substanzen zu reagieren. Allerdings wurde gezeigt, dass die stärkste 
Verbindung an Silikat-Substraten erzeugt werden kann (Si-O-Si) [115]. 
 
Abbildung 7. Schematische Darstellung von einer selbstorganisierenden Monoschicht auf 
einem Substrat. Die schwarz markierten Moleküle repräsentieren durch Chemisorption 
immobilisierte Kopfgruppen und die weiß-markierten Moleküle die Endgruppen [130]. 
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Die Ankopplung erfolgt meist in einer Lösung in mehreren Reaktionsschritten [6][115]. 
Dies wird hier am Beispiel von 1,7-Octynolrichlorosilan (OTS) erklärt, da in dieser Studie 
u. a. dieses Silan angewendet wurde. Organosilane beinhalten in der Regel einen 
organischen und drei hydrolysierbare Substituenten (z. B. eine Alkoxyl-, Acyl- oder 
Halogengruppe) [6]. OTS beinhaltet drei hydrolysierbare Cl-Gruppen. Der erste Schritt ist 
die Hydrolyse der Cl-Gruppen. Die Cl-Gruppen werden in der Reaktion durch –OH 
Gruppen ersetzt, wodurch sich ein Silanol bildet. Die Silanol-Ketten reagieren 
miteinander durch Kondensation zu Oligomeren. Um eine Verbindung mit dem Substrat 
zu gewährleisten, muss das Substrat ebenfalls effiziente Mengen von –OH-Gruppen an 
der Oberfläche aufweisen. Die Oligomere nähern sich dem Substrat und reagieren mit 
den vorhandenen –OH-Gruppen. Es entstehen Wasserstoffbrückenbindungen, die sich 
mit der Zeit zu festen Verbindungen umwandeln (Abbildung 8, links). Wenn im System 
zu wenige Wassermoleküle vorhanden sind, um zunächst eine Hydrolysereaktion zu 
gewährleisten, koppeln die einzelnen Silan-Ketten direkt an der Oberfläche an und 
verbinden sich anschließend miteinander (Abbildung 8, rechts). 
 
Abbildung 8. Schematische Darstellung der Silan-Immobilisierung an nicht organischen 
Substraten [6]. 
 
Durch diese Funktionalisierungsmethode kann eine chemisch definierte Oberfläche 
erzeugt werden. Dies hat eine große Bedeutung bei der Erforschung des Einflusses der 
chemischen Oberflächenbeschaffenheit auf die Zellenreaktion. Mehrere Studien, in 
denen eine Ankopplung von Thiolen oder Silanen untersucht wurde, haben gezeigt, dass 
unterschiedlich beladene Oberflächen (z. B. mit –OH, –NH2, –COOH, –CH=CH2, –CH3 
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oder –Br) einen großen Einfluss auf die Zellenadhäsion [5][8][103], Zellmorphologie [119] 
Zellwachstum [144] und sogar Differenzierung [130][134] ausüben. 1,7-Octenyl-
trichlorosilan wurde bereits sehr häufig angewendet, da dieses Silan eine sehr reaktive 
CH=CH2 Doppelbindung am Kettenende aufweist. Durch weitere chemische 
Behandlungen kann diese Doppelbindung in die funktionellen Gruppen umgewandelt 
werden [86][87]. Ein Beispiel hierfür ist die Hydroxylierung mittels Hydroborierung-
Oxidation. Das Prinzip der Reaktion wurde durch Brown entwickelt und 1961 
veröffentlicht [22]. Diese Reaktion besteht aus zwei Schritten. Hierzu wird ein Alken, eine 
chemische Verbindung, die zur Gruppe der aliphatischen Kohlenwasserstoffe gehört und 
mindestens eine Kohlenstoff-Kohlenstoff-Doppelbindung im Molekül aufweist, verwen-
det. Im ersten Schritt wird dieses Alken durch eine Behandlung mit Boran (B2H6) in 
Tetrahydrofuran (THF) aufgelöst und der Reaktion der Hydroborierung unterzogen. 
Dadurch entsteht ein Zwischenprodukt, Alkylboran, das in einer Oxidationsreaktion –OH-
Gruppen aufweist [31]. Die Oxidation findet in einer alkalischen H2O2-Lösung statt (z. B. 
H2O2 - NaOH Lösung). Die schematische Darstellung der Reaktion ist in Abbildung 9 
dargestellt.  
 
 
 
 
Abbildung 9. Oben: Hydroborierungs-Oxidations-Reaktion mit einem Alken, unten: 
Redoxreaktion mit KMnO2 als Oxidationsmittel. 
 
Ein weiteres Beispiel für die Erzeugung von funktionellen Gruppen ist die Umwandlung 
der Doppelbindungen in Carboxylgruppen (-COOH) mittels Redoxreaktion. Durch die 
Reaktion mit KMnO4-Oxidationsmittel in einer sauren Umgebung werden die 
Doppelbindungen in Carboxylgruppen umgewandelt. Die schematische Darstellung der 
Reaktion ist in Abbildung 9 dargestellt. Um NH2-Gruppen an der Oberfläche zu erhalten, 
wird in der Regel ein weiteres Silan – 3-Aminopropyltriethoxysilan verwendet [62][99] 
[119][146]. Dieses Silan weist am Ende der Kette bereits Aminogruppen auf, so dass 
nach der Silanisierung in diesem Fall keine weiteren Behandlungen notwendig sind. 
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Diese Beispiele zeigen, dass durch Silane bzw. Thiole die Oberflächenchemie gezielt 
beeinflusst werden kann. Die für Metalle bzw. Silikate beschriebenen Methoden wurden 
in der vorliegenden Dissertation auf oxidkeramische Materialien übertragen. 
 
2.4.3 Biologische Funktionalisierung durch Ankopplung von Wachstumsfaktoren 
 
Die Funktionalisierung von inerten Oberflächen kann durch gezielte Ankopplung 
anwendungsorientierter Proteine in Sinne einer Biologisierung noch gesteigert werden. 
Mehrere Organosilane wurden bereits für die Proteinankopplung auf unterschiedlichen 
Oberflächen angewendet [88][150][170]. Silane können gleichzeitig mit organischen 
(über Kopfgruppen) und nicht organischen Substanzen (über Endgruppen) eine feste, 
kovalente Verbindung erzeugen [115]. Je nach Bedarf und Anwendung ist es möglich, 
solche Proteine auszusuchen, die einen gezielten Einfluss auf die Interaktionen 
zwischen der Oberfläche und den umgebenden Zellen bewirken können. Aufgrund der 
Möglichkeit, je nach Anwendung maßgeschneiderte Oberflächenfunktionalisierungen zu 
erzeugen, hat diese Vorgehensweise ein großes Potenzial in der Medizin. Als Beispiel 
kann hier die Ankopplung von Rinderserum-Albumin (BSA) an Implantate mit direktem 
Blutkontakt für antithrombogene Wirkung genannt werden. Diese Lösung haben Wang 
et. al. in einer Studie präsentiert [162]. In der Studie wurde zuerst eine TiO2-Oberfläche 
mit dem 3-Aminopropyltriethoxysilan behandelt. Anschließend wurde BSA an den NH2-
Gruppen kovalent immobilisiert. Untersuchungen an Thrombozyten (Blutplättchen) 
zeigten, dass die Zellenadhäsion an den BSA-beladenen Oberflächen deutlich geringer 
war als an den Oberflächen ohne Proteine, was eine erste Aussage über 
antithrombogene Oberflächeneigenschaften zulässt. Für Implantate mit direktem 
Knochenkontakt bieten sich Proteine an, die das Knochenwachstum fördern. Zu solchen 
Proteinen gehören u. a. knochenmorphogenetischen Proteine (BMP), Wachstums- und 
Differenzierungsfaktoren (GDF), insulinähnliche Wachstumsfaktoren (IGF) oder transfor-
mierende Wachstumsfaktoren (TGF) [42][135][118]. Zu der meisterforschten Proteinen 
gehört das BMP-2 [118]. Dieses Protein wurde über Silane (insbesondere 3-Amino-
propyltriethoxysilan) bereits an CaP-basierten Materialien [129][167], bioaktiven Gläsern 
[152], Ti-basierten Legierungen [75] und Si-Wafern [38] angekoppelt. 
Die oben genannte Beispiele zeigen, dass die Beladung von Proteinen durch silanisierte 
Substrate am häufigsten an NH2-funktionalisierten Oberflächen mittels EDC/NHS-Linker 
(1-Ethyl-3-[3-dimethylaminopropyl] carbodiimid Hydrochloride / N-hydroxysuccinimid) 
erfolgt. Durch Zugabe von EDC/NHS kommt es zu einer spontanen Vernetzungsreaktion 
zwischen Carboxyl- und Aminogruppen (Abbildung 10). 
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Abbildung 10. Schematische Darstellung der EDC/NHS Vernetzungsreaktion zwischen zwei 
Proteinen (Die Abbildung von der Firma Thermo Scientific eingeholt).  
 
Der erste Schritt bei der Reaktion ist die Aktivierung von COOH-Gruppen. Dies erfolgt 
durch Zugabe von EDC, welches mit den Carboxylgruppen reagiert und somit ein 
Zwischenprodukt – im Wasser instabiles, sehr reaktives O-Acylisourea Ester entsteht 
[60]. Um dieses Zwischenprodukt zu stabilisieren, wird NHS zugegeben und so ein 
hydrolysestabiler NHS-Ester gebildet [111]. Dieser bindet spontan an die freien NH-
Gruppen. EDC/NHS befindet sich in einem stabilen Zustand bei pH-Werten zwischen 6 
und 7. Allerdings wird die höchste Relativität und Effizienz dieses Prozesses bei einem 
pH-Wert von 5 gewährleistet [46][111]. 
 
2.4.4 Nachweisverfahren für funktionalisierte Oberflächen 
 
Oberflächeninteraktionen mit der Umgebung, wie z. B. die Benetzbarkeit oder die 
Protein- bzw. Zelladhäsion, werden durch die äußerste Schicht des Materials gesteuert. 
Aus diesem Grund ist es entscheidend, bestimmte funktionelle Gruppen bzw. Proteine 
an der Implantatoberfläche zu erzeugen. Der Nachweis solcher funktioneller Gruppen 
bzw. Proteine stellt eine große Herausforderung dar, da sich diese innerhalb eines 
Randbereiches von wenigen Nanometern Tiefe befinden. Einen ersten indirekten 
Hinweis auf eine gelungene chemische Modifikation einer Oberfläche kann die 
Untersuchung der Veränderung der Benetzbarkeit (Kontaktwinkelmessung) geben. Es ist 
bekannt, dass bestimmte Funktionalisierungen durch deren polaren bzw. unpolaren 
Charakter einen Einfluss auf die Veränderung der Benetzbarkeit ausüben. In mehreren 
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Studien wurde gezeigt, dass eine Oberfläche durch Silanisierung mit OTS (unpolare 
Endgruppen -CH=CH2) eher einen hydrophoben Charakter zeigt (> 100°), während nach 
der Endgruppenumwandlung zu -COOH oder -OH (polare Gruppen) ein eher hydrophiles 
Verhalten nachgewiesen werden kann [27][43][86][87]. Um die genaue chemische 
Zusammensetzung der untersuchten Oberflächen zu ermitteln, müssen jedoch spezielle 
sensitive Methoden angewendet werden. Zu den am häufigsten genutzen Methoden 
gehören Sekundärionenmassenspektrometrie (SIMS), Infrarot-Spektroskopie (IR, 
insbesondere Fourier-Transformations-Spektrometer - FTIR) und Röntgenphoto-
elektronenspektroskopie (X-ray Photoelectron Spectroscopy - XPS). 
 
Sekundärionenmassenspektrometrie SIMS 
 
Die erstgenannte Methode, SIMS, ist ein Verfahren, das eine genaue Analyse der 
chemischen Bestandteile einer Oberfläche bis in eine Tiefe von 30 µm ermöglicht. Diese 
Methode basiert auf der Bestrahlung der Proben mit beschleunigten Primärionen mit 
einer Energie von 0,5 bis 30 keV (O2+, Cs+, Ga+, Ar+). Hierbei werden aus der Probe 
ionisierte Sekundärteilchen emittiert, die mittels Massenanalysatoren getrennt und 
anschießend durch einen Detektor ausgewertet werden [161]. SIMS ist eine häufig 
verwendete Methode, um chemisch modifizierte Oberflächen zu analysieren und 
funktionelle Gruppen nachzuweisen. In einer Studie wurden die Hydroxylgruppen an 
einer Aluminiumoxidoberfläche immobilisiert und durch SIMS nachgewiesen [45]. Um 
diese Nachweise eindeutig durchzuführen und die angekoppelten –OH-Gruppen von den 
–OH-Gruppen aus der umgebenden feuchten zu unterscheiden, wurden statt 
Wasserstoffionen Deuteriumionen, deren Isotope, verwendet. Alternativ zur Anwendung 
von Deuteriumionen kann eine Derivatisierung durchgeführt werden, um ausschließlich 
die angekoppelten –OH-Gruppen zu detektieren [113]. Diese Methode erfolgt durch eine 
selektive chemische Markierung der –OH-Gruppen mit Substanzen, die ausschließlich 
mit den funktionellen Gruppen reagieren (z. B. Trifluoressigsäure - TFAA). Diese 
Substanzen beinhalten wiederum Atome, die in dem Substrat nicht vorhanden sind und 
gleichzeitig gut detektierbar sind. Somit kann ein indirekter Nachweis der angekoppelten 
–OH-Gruppen erfolgen. Ein anderes Anwendungsbeispiel für SIMS zeigt einen 
Nachweis von Phosphatgruppen, die durch Phosphorsäurebehandlung an Ti- bzw. Ta-
Oberflächen erzeugt wurden [1][155]. Viornery et al. haben gezeigt, dass durch die 
SIMS-Methode nicht nur Phosphatgruppen, sondern auch deren Verbindungen mit den 
Substratatomen (P-O-Ti) nachgewiesen werden können [155]. Mehrere Arbeitsgruppen 
führten den Nachweis von angekoppelten Silanen an funktionalisierten Oberflächen mit 
unterschiedlichen Endgruppen, wie =CH2, -CH3, -SO3H, -PO4H2, -OH und -COOH mittels 
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SIMS [86][101][113]. Trotz sehr hoher Präzision und Sensibilität hat diese Methode den 
Nachteil, dass die Oberflächen der Proben während der Messung beschädigt werden 
[161].  
 
Infrarotspektroskopie (IR) 
 
Eine Alternative bzw. Ergänzung zu SIMS bietet die IR-Spektroskopie. Sie liefert sowohl 
quantitative als auch qualitative Informationen über die untersuchten Material-
oberflächen. Mittels IR-Spektroskopie können neuentwickelte oder unbekannte 
Substanzen charakterisieret bzw. identifiziert werden. Des Weiteren kann die 
Oberflächenreinheit überprüft und die Oberflächenbeschaffenheit wie z. B. eine 
Ankopplung von funktionellen Gruppen nachgewiesen werden [5][145]. Die IR-
Spektroskopie basiert auf der Absorption von Infrarot-Strahlung an den untersuchten 
Substanzen. Die Absorption des Infrarotlichtes ist mit der Schwingungsanregung von 
Molekülen verbunden. Die Schwingungsfrequenzen der Moleküle liegen in einem 
Wellenzahlbereich von 400 – 4000 cm-1 (mittlere IR). Somit können die im IR-Spektrum 
auftretenden Absorptionsbanden bestimmte Moleküle bzw. ganze Atomgruppen 
zugeordnet werden [145]. 
 
Röntgenphotoelektronenspektroskopie (XPS) 
 
Röntgenphotoelektronenspektroskopie (X-ray photoelectron spectroscopy, XPS) ist ein 
oberflächenempfindliches Verfahren, mit dem die quantitative Zusammensetzung der 
Oberfläche eines Festkörpers im atomaren Maßstab für alle Elemente außer Helium und 
Wasserstoff in einer Tiefe von ca. 10 nm bestimmt werden kann [61]. Diese Methode 
nutzt den photoelektrischen Effekt, indem ein Substrat mit einer monochromatischen 
Röntgenstrahlung bestrahlt wird. Die Photoelektronen werden daraufhin aus der 
Substratoberfläche herausgeschossen und deren kinetische Energie wird detektiert. 
Diese Energie ist charakteristisch für jedes Element und deren Bindungszustand 
(Oxidationszustand) [20]. Deshalb können mit dieser Methode außer der atomaren 
Zusammensetzung auch Bindungszustände der Atome bestimmt werden. Somit ergibt 
sich die Möglichkeit, die Oberflächenmodifikationen und insbesondere die funktionellen 
Gruppen auf der Oberfläche nachzuweisen. Die durch die XPS-Messung erstellten 
Spektren werden mit der Datenbank abgeglichen und somit die Oberflächen-
zusammensetzung interpretiert. Die typischen Bindungsenergiewerte für die 
funktionellen Gruppen, die in dieser Studie analysiert wurden, sind im Folgenden 
(Tabelle 5) aufgelistet [21]: 
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Tabelle 5. Bindungsenergien verschiedener Spezies [21].   
 
    
   
  
 
 
 
 
 
 
Mehrere Studien zeigen verschiedene Anwendungsmöglichkeiten der XPS-Analyse. Liu 
et al. haben diese Methode verwendet, um Silane an Ti-Subtraten nachzuweisen [87]. 
Anhand der Si-Ionen an der Substratoberfläche wurde die erfolgreiche Silan-Ankopplung 
bestätigt. Mittels XPS konnten in einer ähnlichen Studie ebenfalls zwei verschiedenen 
Silane auf Silikatsubstraten nachgewiesen werden [27]. Komplizierter ist die 
Interpretation der Ergebnisse, wenn das Substrat die gleichen Elemente beinhaltet, die 
auch in den angekoppelten Silanen vorhanden sind oder wenn sich die Signale von 
bestimmten Bindungsenergien überlappen. Um in diesen Fällen einen eindeutigen 
Nachweis mittels dieser Methode durchführen zu können, ist es notwendig, 
Derivatisierungsreaktionen durchzuführen. Hierzu wird ein Derivat, das ein 
charakteristisches Atom beinhaltet (üblicherweise Fluor), selektiv mit den untersuchten 
funktionellen Gruppen markiert und anschließend mittels XPS nachgewiesen [21][32]. 
 
 Strategien zur Silikatbeschichtung 2.5
 
Um Silan auf einem Substrat kovalent koppeln zu können, ist es notwendig, zuvor eine 
ausreichende Menge an OH-Gruppen an der Oberfläche zu erzeugen. Es wurde gezeigt, 
dass Organosilane auf solchen Silikat-Oberflächen durch eine Si-C-Si Verbindung am 
stabilsten koppeln [158][160]. Aus diesem Grund wurde in der vorliegenden Dissertation 
zur Funktionalisierung von inerten Hochleistungskeramiken ein Multischichtsystem 
entwickelt. Die erste Schicht soll ein Silikat sein, das an der Keramikoberfläche adhäsiv 
durch van-der-Waals- und Ionenbindung haftet [96]. An diese Silikatschicht sollen 
anschließend Silane angekoppelt werden [127]. Eine ähnliche Strategie (Multischicht-
systeme aus Silikat und Silan) wurde bereits in der Orthopädie verwendet, um die 
Bindungsart Bindungsenergie [eV] 
NH2 399-401 
C─Si 284,4 
C─C, C─H 285 
C─NH2 285,6 
C─O 286,5 
C=O 288  
COOH 289,5  
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Verbindung zwischen metallischen Implantaten und Knochenzement (PMMA) 
hydrolysestabil zu verstärken [41][165]. In dem Fall wurde eine Silikatschicht mittels 
physikalischer Gasphasenabscheidung (PVD) auf die Metalloberfläche aufgetragen.  
 
PVD ist ein Oberbegriff für Verfahren, bei dem dünne Beschichtungen erzeugt werden, 
indem ein Material (Flüssigkeit oder Festkörper) in Form von Atomen oder Molekülen im 
Hochvakuum verdampft wird und sich anschließend auf dem Substratmaterial 
niederschlägt [98]. Von Vorteil bei dieser Methode ist, dass die Form des Substrates 
beliebig gewählt und die Stärke der Beschichtung gleichmäßig und definiert erzeugt 
werden können. Es wurde nachgewiesen, dass solche Beschichtungen im Fall von 
metallischen Implantaten (Silikat/ Silan) eine deutlich verbesserte hydrolysestabile 
Haftung zum Knochenzement bewirken können [96].  
 
Eine ähnliche Strategie für die Verbesserung des Metall- bzw. Keramik-Kunststoff-
Verbundes wurde in der Zahnheilkunde verfolgt. Bereits in den 1980er Jahren wurden 
erste Silikatbeschichtungen mittels Flammenpyrolyse auf Substraten aufgebracht, um 
die oben erwähnten Verbundsysteme zu erhalten [68]. In diesem Prozess wird ein 
brennbares Gas  (z. B. Butan) zusammen mit Tetraethoxysilan in Sauerstoffatmosphäre 
in einer Flamme verbrannt. Dadurch wird das in der Mischung vorhandene Silan in der 
Flamme zersetzt, und es entsteht eine SiOx-Schicht auf der beflammten Oberfläche, die 
durch Van-der-Waals-Kräfte mit dem Substrat verbunden ist [68]. Eine alternative 
Methode zur Herstellung einer Silikatbeschichtung bietet das Rocatec-System der Firma 
3M Espe. Die Silikatisierung erfolgt hierbei durch die Oberflächen-Bestrahlung mit 
kieselsäuremodifizierten (SiO2) Korund-Partikeln. Bei dem Kontakt der Partikel mit den 
zu beschichteten Oberflächen können lokale Temperaturen von bis zu 1200 °C 
auftreten. Dies wird durch die Umwandlung von kinetischer zu thermischer Energie 
verursacht. Durch diesen Prozess wird SiOx auf der Substratoberfläche aufgetragen [50]. 
In der vorliegenden Dissertation wurden zwei Silikatisierungsmethoden – PVD und 
Flammenpyrolyse – ausgewählt und miteinander verglichen.  
 
 In-Vitro-Zellkulturuntersuchungen 2.6
 
Bevor ein neuentwickeltes Material in Tierversuchen und anschließend in klinischen 
Studien an Patienten untersucht werden kann, muss vorab eine In-Vitro-Untersuchung 
an bestimmten Zellarten (je nach zukünftiger Anwendung) erfolgen. Hierzu wird die erste 
Fragestellung auf eine toxikologische Unbedenklichkeit gerichtet. Um die Zytokom-
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patibilität eines Materials zu beurteilen, werden üblicherweise Zelllinien (z. B. L-929 
Mausfibroblasten) auf der Oberfläche verwendet. Gemäß ISO 10993-5 werden die 
Proliferation (Zellvermehrung), Vitalität und Morphologie der Zellen nach bestimmten 
Inkubationszeiten untersucht [66]. Besonders auf den Oberflächen, die zuvor mit Silan 
beschichtet wurden, ist diese Fragestellung relevant. Silanmonomere gelten als toxisch, 
weshalb ausgeschlossen werden muss, dass monomere Silanreste auf den modifizierten 
Oberflächen verbleiben [47].  
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3 Material und Methoden 
 
Zunächst erfolgt ein kurzer Überblick über den experimentellen Teil der Arbeit. 
Anschließend wird in den einzelnen Unterkapiteln auf die verwendeten Materialien und 
die angewendeten Methoden in Detail eingegangen. 
Als ein neues Verfahren zur Funktionalisierung inerter oxidischer Hochleistungs-
keramiken (Aluminiumoxid) wurde eine maßgeschneiderte Silikat-/Silan-Beschichtung 
auf Aluminiumoxid-Keramiken aufgetragen, um eine stabile Aktivierung der 
funktionalisierten Werkstoffe zu erreichen. Zunächst wurde eine Silikatschicht auf die 
Substratoberfläche eingetragen. Auf diese wurde danach eine Silanlösung appliziert. An 
ihrem Molekülende bildet das Silan durch Hydrolyse Hydroxylgruppen, welche mit den 
ebenso gebildeten Hydroxylgruppen der Silikatschicht eine Kondensationsreaktion 
eingehen. Gekoppelt an die Silikatschicht bildet das Silan eine atomar gebundene, 
monomolekulare Schicht. Um die aktiven Gruppen an der Oberfläche zu erreichen, 
wurden die silikatisierten und silanisierten Oberflächen durch diverse chemische 
Behandlungen aktiviert. Im Rahmen des Dissertationsvorhabens wurden folgende aktive 
Gruppen an der Oberfläche erzeugt und nachgewiesen: =CH2, ‒OH, ‒COOH, und ‒NH2. 
Das Endziel des Vorhabens war eine Biologisierung der bereits funktionalisierten 
Oberflächen. Für die Biologisierung wurde ein Standartprotein – Bovine Serum Albumin 
(BSA) - verwendet. Die Immobilisierungsversuche wurden mittels eines EDC/NHS-
Kopplungsprozesses ausgeführt. Anschließend wurden die funktionalisierten und 
biologisierten Oberflächen mittels L929-Zelllinien in der Zellkultur charakterisiert. Der 
experimentelle Teil der Dissertation umfasst die in der folgenden Abbildung skizzierten 
Arbeitsschritte (Abbildung 11). 
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Abbildung 11. Übersicht der Konzepte zur Funktionalisierung inerter Hochleistungskeramik 
mittels (a) Silanisierung mit OTS und weiterer (b) Carboxilierung oder (c) Hydroxylierung. (d) ‒
NH2 Gruppen wurden auf mit Silikat beschichteten Aluminiumoxid Oberflächen mittels 
Silanisierung mit 3-Aminopropyltriethoxysilane erzeugt. Nach Silanisierung / chemischer 
Modifikation wurde die Machbarkeit der Ankopplung von biologischen Bestandteilen (Proteine) 
am Beispiel vom Bovine Serum Albumin (BSA) überprüft. Weiterhin sind unterschiedliche 
Mechanismen der Immobilisierung vom BSA auf (a) ‒CH2, b) ‒COOH, (c) ‒OH Gruppen  und d) ‒
NH2-beladenen Oberflächen durch eine spontane Adhäsion oder durch Quervernetzung von 
Proteinen schematisch dargestellt (entnommen aus [128]) 
 
 Verwendete Materialien, Silane und Chemikalien 3.1
 
In dem Unterkapitel sind alle in der vorstehenden Arbeit verwendeten Werkstoffe und 
Chemikalien zusammengefasst. Diese sind in sechs Absätze, nach den angewendeten 
Prozessen unterteilt. 
a)     b)         c)       d) 
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Prüfkörper 
 
Für die Herstellung von Al2O3- und ZrO2 – Prüfkörper wurden kommerziell verfügbare, 
hochreine Aluminiumoxid- und Zirkoniumoxid- Pulver verwendet. Hierbei wurde ein 
Aluminiumoxidsprühgranulat mit 99,7 %-iger Reinheit (Cerapp Alumina 99,7 Plus, 
Ceramic Technology, Urmitz Rhein) und Zirkonoxidsprühgranulat (TZ-3Y SB-E, Tosoh, 
Tokyo, Japan) eingesetzt. Als weitere Substrate wurden die Dispersionskeramiken 
Alumina Toughened Zirconia (ATZ) und Zirconia Toughened Alumina (ZTA) durch die 
Firma Mathys Orthopädie hergestellt. Das Verhältnis von Al2O3 zu ZrO2 in den 
Dispersionskeramiken betrug 75:25 Gew.-% für ATZ und 20:80 Gew.-% für ZTA. 
 
Silikatbeschichtung 
 
Die Prüfkörper wurden mit einer Silikatschicht mittels i) Flammenpyrolyse (SurASil, 
SurAChemical, Bucha) oder ii) Physikalische Gasphasenabscheidung (PVD) 
beschichtet. Die PVD-Beschichtung wurde durch die Firma CC&A Medical Components 
(Aachen Zentrum für Bio-Medizintechnik, Pauwelsstraße 17, 52074 Aachen) 
durchgeführt. 
 
SAM Immobilisierung 
 
Auf silikatisierten Oberflächen wurden selbstorganisierende Monoschichten, durch 
Auftragen von Silanen mit bestimmten Endgruppen, erzeugt. Für die Erzeugung von 
=CH2-Gruppen wurde 7-Octenyltrichlorosilan (OTS, mixture of isomers 96 %, Sigma-
Aldrich Chemie, Steinheim) verwendet. Um die Hydroxylgruppen (‒OH) und 
Carboxylgruppen (‒COOH) zu erzeugen, wurde die mit 7-Octenyltrichlorosilan 
modifizierte Oberfläche weiteren chemischen Behandlungen unterzogen. Für die 
Reaktion der Hydroxylierung wurden Boranlösung in Tetrahydrofuran (THF) (Borane 
tetrahydrofuran complex solution, 1.0 M in THF, Sigma-Aldich Chemie, Steinheim), 
NaOH Lösung (NaOH, Merck KGaA, Darmstadt) und Wasserperoxid (H2O2 30 %, Merck 
KGaA, Darmstadt) eingesetzt. Die Carboxylierung wurde mithilfe von Kaliumper-
manganatlösung (Kaliumpermanganat-Lsg. 99 %, ACS Reagenz, Sigma-Aldrich 
Chemie, Steinheim) durchgeführt. Die Aminogruppen (‒NH2) wurden mittels zwei 
weiteren Silanen, i) (3-Aminopropyl)triethoxysilan (APS 99 %, Sigma-Aldrich Chemie, 
Steinheim) und ii) 3-Aminopropyldiisopropylethoxysilan (3-Aminopropyldiisopropyl-
ethoxysilan 97 %, ABCR GmbH, Karlsruhe) gebildet. Als Lösungsmitteln wurden 
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wasserfreies Ethanol (Ethanol anhydrous < 0,0030 % H2O, VWR International, 
Darmstadt) und wasserfreies Toluol (Toluol anhydrous < 0,0030 % H2O, VWR 
International, Darmstadt) verwendet. 
 
Proteinkopplung 
 
BSA-Proteine wurden an den funktionalisierten Oberflächen mittels der EDC/NHS – 
Quervernetzungsmethode immobilisiert. Hierfür wurden N-hydroxysuccinimide (NHS, 
Thermo Scientific, Rockford, USA) und 1-Ethyl-3-[3-dimethylaminopropyl]carbodiimide 
hydrochloride (EDC, Thermo Scientific, Rockford, USA) verwendet. In den Ankopplungs-
versuchen wurden zwei verschiedene Puffer, nämlich  MES- 1 m 2-(N-morpholino) 
ethanesulfonic (MES pH 5.4, Thermo Scientific, Rockford, USA) und PBS (GIBCO PBS 
Phosphate-Buffered Saline, Lifetechnologies, Darmstadt) angesetzt, um die Lösungen 
herzustellen und die pH-Werte kontrolliert einstellen zu können. Als eine der 
Nachweisemethoden wurden Immunfluoreszenzanalysen durchgeführt. Die an den 
Oberflächen angekoppelten BSA-Proteine wurden mit den primären Antikörpern gegen 
BSA (Konzentration 1:200 BSA antibody out of rabbit, antibodies-online GmbH, Aachen) 
und anschließend mit den fluoreszierenden sekundären Antikörpern (Alexa Fluor 488 
goat anti—rabbit IgG, Life Technologies, Darmstadt) beladen.  
 
SBF-Herstellung 
 
Für 1 Liter der SBF-Lösung wurden folgende Chemikalien mit 750 ml destilliertem 
Wasser gemischt: 
 
Tabelle 6. Reagenzien für die Herstellung der SBF-Lösung nach Kokubo [79][78]: 
Reagenz  Firma  Menge für 1l SBF  
NaCl  VWR International, Leuven, Belgien  7,996 g  
NaHCO3  Bernd Kraft, Duisburg  0,350 g  
KCL  Merck, Darmstadt  0,224 g  
K2HPO4 · 3H2O  Bernd Kraft, Duisburg  0,228 g  
MgCl2 · 6H2O  Merck, Darmstadt  0,305 g  
1 kmol/m3 HCl  Merck, Darmstadt  40 cm3  
CaCl2  Merck, Darmstadt  0,278 g  
Na2SO4  Merck, Darmstadt  0,071 g  
(CH2OH)3CNH2  Merck, Darmstadt  6,057 g  
1 kmol/m3 HCl  Merck, Darmstadt  Für die pH- Wert-Anstellung  
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 Herstellung biokeramischer Prüfkörper  3.2
 
In diesem Kapitel wird die Vorgehensweise des Herstellungsprozesses der Substrate 
aus A2O3-Granulat dargestellt.    
Die Prüfkörper wurden mit einem Druck von 100 MPa mit Hilfe einer Uniaxialpresse 
(PW40, Paul-OttoWeber GmbH, Remshalden) hergestellt. Hierzu wurden zwei 
maßgeschneiderte Pressmatrizen mit 15 mm und 6,8 mm Durchmesser verwendet. 
Anschließend wurden die Prüfkörper bei 1650 °C eine Stunde lang gesintert. Der genaue 
Ablauf des Sinternprozesses war wie folgt: 
 
 RT
5 K/Minሱۛ ۛۛ ሮ 500 ° C 2 h⁄ 3 K Min⁄ሱۛ ۛۛ ሮۛ 1650 ° C 1 h 5K/Minሱۛ ۛۛ ሮ⁄ RT (1)
 
Die gesinterten Proben wurden anschließend mechanisch präpariert, um die Sinterhaut 
zu entfernen und eine reproduzierbar gleichmäßige Oberfläche zu erreichen. Hierzu 
wurden zwei Oberflächenbeschaffenheiten in Hinblick auf deren Rauheit durch das 
Planschleifen (Saphir 520, ATM, Mammelzen) bzw. Planschleifen/Polieren erzielt. 
Oberflächen mit höherer Rauheit wurden durch das Planschleifen mit einer 
Diamantschleiffolie (74 und 40 µm Körnung, ATM, Mammelzen) erreicht. Eine glattere 
Oberfläche wurde durch das nach dem Planschleifen folgende Feinschleifen mit einer 
Diamantschleiffolie mit 40 µm Körnung und anschließendem Polieren mittels 
Diamantsuspensionen in immer feiner werdenden Polierstufen (15, 6 und 1 µm 
Polierpartikeln) erzeugt. 
 
 Initiale Aktivierung der inerten Oberflächen mittels Silikatisieren 3.3
 
Es wurden zwei verschiedene Silikatisierungsverfahren, Silikatisieren mittels 
Flammenpyrolyse und Physikalische Gasphasenabscheidung angewendet und 
miteinander verglichen. Die Vorgehensweisen bei beiden Methoden sind in den 
folgenden Unterkapiteln genauer beschrieben. 
 
3.3.1 Flammenpyrolyse 
 
Um eine Silikatschicht an der Keramikoberfläche zu erzeugen, wurde zunächst das 
Flammenpyrolyseverfahren angewendet. Hierzu wurde ein kommerziell verfügbares 
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Flammenbehandlungsgerät, das eine spezielle Gasmischung mit Tetrachlorsilan (SiCl4) 
enthält, verwendet. Die Beschichtung wurde auf der Probenoberfläche manuell 
aufgetragen. Die Keramikoberflächen wurden im oxidierenden Bereich (siehe Abbildung 
12, Flammbereich – A), unter ständiger Bewegung des Brenners beflammt. Unter 
Brenngasatmosphäre reagierte das Tetrachlorsilan mit dem Wassermolekülen an der 
Materialoberfläche spontan unter Bildung von Siliziumdioxid.  
 
 
Abbildung 12. Schematische Darstellung des Prinzips der Oberflächenvorbehandlung mittels 
Flammensilikatisierung. A - oxidierender Bereich (Anwendungsbereich für die 
Flammensilikatisierung) B - reduzierender Bereich. 
 
3.3.2 Physikalische Gasphasenabscheidung 
 
Physikalische Gasphasenbeschichtung (PVD) wurde als zweite Methode zur 
Silikatisierung gewählt. Es wurden mehrere Probenoberflächenvorbehandlungen 
vorgenommen um die Haftfestigkeit und Stabilität der Silikat-Beschichtungen zu 
verbessern. Die Proben wurden zuerst feingeschliffen und poliert. Ein Teil der polierten 
Proben wurde anschließend mit dem Al2O3-Pulver (Partikelgroße - 50 µm) sandgestrahlt, 
um die Proben zu reinigen und deren effektive Oberfläche zu vergrößern. Um die 
organischen Bestandteile und Wassermoleküle, die sich an der Oberfläche niedergesetzt 
hatten (Staub, Luftfeuchtigkeit) zu entfernen, wurde ein Teil der sandgestrahlten Proben 
bei 450 °C 15 Minuten direkt vor dem Beschichtungsprozess vorgeheizt. An den 
vorbehandelten Proben wurde dann eine Silikatschicht auf die Oberfläche aufgedampft. 
Dafür wurde Siliziummonoxid-Granulat im Hochvakuum (< 10-5 mbar) auf 1130 °C 
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erhitzt. Der Dampf schlug sich auf dem kalten keramischen Substrat als SiOx Schicht mit 
einer Stärke von etwa 150 nm nieder (Abbildung 13).  
 
 
Abbildung 13. Schematische Darstellung der physikalischen Gasphasenbeschichtung. Als 
Schichtmaterial wurde Siliziummonoxid-Granulat verwendet. 
 
 Silanisierung 3.4
 
Die silikatisierten Proben wurden anschließend mit verschiedenen Silanlösungen 
behandelt, um eine selbstorganisierende monomolekulare Schicht zu erzeugen. Es 
wurden drei verschiedenen Silane verwendet: 7-Octenyltrichlorosilan, 3-Aminopropyl-
triethoxysilan und 3-Aminopropyldiisopropylethoxysilan. In den kommenden Unter-
kapiteln folgen die Protokolle der Silanisierungsverfahren zu jedem Silan. 
Alle Laborgläser, die für die Silanisierungsreaktionen verwendet wurden, wurden 
zunächst mit endsprechenden Silanen beschichtet, um die freien –OH-Gruppen an der 
Glasoberflächen zu belegen und dadurch definierte Reaktionsbedingungen zu 
gewährleisten. Um die Wiederholbarkeit der Versuche sicherzustellen, wurde bei jeder 
Silanisierung das gleiche Verhältnis von Wasser zur Probenmenge verwendet. 
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3.4.1 7-Octenyltrichlorosilan 
 
Für eine Ankopplung des 7-Octenyltrichlorosilans (OCTS) (Abbildung 14) zur Erzeugung 
der =CH2–Gruppen an den silikatisierten Oberflächen wurde wasserfreies Ethanol als 
Lösungsmittel verwendet.  
 
 
Abbildung 14. Strukturformel von 7-Octenyltrichlorosilan 
 
Zunächst wurde eine OCTS-Lösung in Ethanol angesetzt. Es wurden zwei 
Prozessrouten erprobt, um die Endbeschichtung dauerhaft aufzubringen. Zum einen 
wurde eine Silanabscheidung aus einer wasserfreien alkoholischen Lösung 
durchgeführt. Die Proben wurden nach dem Silikatisieren unverzüglich in die Lösung 
gelegt (Abbildung 15). Um die besten Bedingungen für die OCTS-Silanankopplung zu 
ermitteln, wurden zwei verschiedene Lösungskonzentrationen - 1 %-iges  und 5 %-iges 
OCTS in Ethanol - angesetzt und angewendet. Zusätzlich, zur weiteren Optimierung, 
wurden die Proben unterschiedlich lange - für 30 Minuten bzw. eine Stunde in die 
Lösung getaucht. Nach diesen Behandlungen wurden die Proben mit dem Lösungsmittel 
abgespült, um die restlichen, nicht angekoppelten Silanolgruppen von der Oberfläche zu 
entfernen. Die Proben wurden anschließend in einem Trockenschrank unter 50 °C für 24 
Stunden getrocknet. Die zweite Strategie war Auftragung der OCTS-Lösung auf den 
Proben mit einem Pinsel. Die Proben wurden dann unter einem Abzug luftgetrocknet, so 
dass das Lösungsmittel ausdampfen konnte. Um die aggressive Auswirkung der 
Silanlösung auf die Silikatschicht zu minimieren, wurden drei verschiedene Lösungs-
konzentrationen- 1 %-ig, 3 %-ig und 5 %-ig  angewendet.  
 
 
Abbildung 15. Schematische Darstellung des Ankopplungsprozesses von OCTS-Silan mit den 
=CH2-Endgruppen auf einer silikatisierten keramischen Oberfläche. a) Die silikatisierten Proben 
wurden in der Silanlösung gelagert. Nach der Lagerungszeit wurden an der Oberfläche 
monomolekulare Schichten mit =CH2-Endgruppen erzeugt.  
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3.4.2 3-Aminopropyltriethoxysilan 
 
Um NH2-Gruppen an der Oberfläche zu erzeugen, wurde 3-Aminopropyltriethoxysilan 
(APS) verwendet. Die Strukturformel des Silans ist in Abbildung 16 dargestellt. 
 
 
Abbildung 16. Strukturformel von 3-Aminopropyltriethoxysilans. 
 
Für eine Ankopplung des APS Silans wurde eine wasserfreie 5%-ige APS-Lösung in 
Toluol hergestellt. Die Proben wurden direkt nach dem Silikatisieren unter 
Schutzatmosphäre (Stickstoffgas) in einem Exsikkator für eine Stunde in die Lösung 
gelegt. Nach dem Aminieren wurden die Proben sorgfältig dreifach mit Lösungsmittel 
und mit destilliertem Wasser abgespült. Die Proben wurden anschließend in einem 
Trockenschrank bei 50 °C für 24 Stunden getrocknet. Die Oberfläche nach dem 
Funktionalisierungsprozess ist in Abbildung 17 dargestellt (Abbildung 17).   
 
 
Abbildung 17. Schematische Darstellung des angekoppelten APS-Silans mit den NH2-
Endgruppen auf einer silikatisierten keramischen Oberfläche. 
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3.4.3 3-Aminopropyldiisopropylethoxysilan 
 
Die NH2-Gruppen wurden ebenfalls durch die Ankopplung von einem weiteren Silan - 3-
Aminopropyldiisopropylethoxysilan - an der Keramikoberfläche erzeugt. Die Struktur-
formel ist in Abbildung 18 zu sehen.  
 
 
Abbildung 18. Strukturformel von 3-Aminopropyl diisopropylethoxysilans 
 
Die Immobilisierung des 3-Aminopropyldiisopropylethoxysilans (APDS) an den 
keramischen Oberflächen wurde durch Rückflusskochen von den Proben in einer APDS-
Lösung in Toluol durchgeführt (Abbildung 19a). Um die Effizienz der APDS-Ankopplung 
zu optimieren, wurden zwei Lösungskonzentrationen, 5 % und 1,5 % getestet. Die 
Proben wurden über 3 bzw. 18 Stunden rückflussgekocht und anschließend mit 
Lösungsmittel (wasserfreiem Toluol) sorgfältig dreifach gespült. Anschließend wurden 
die Proben mit destilliertem Wasser gespült und luftgetrocknet. Die Oberfläche nach dem 
Funktionalisierungsprozess ist in Abbildung 19b  dargestellt (Abbildung 19b). 
 
 
Abbildung 19. Schematische Darstellung des angekoppelten APDS-Silans mit den NH2-
Endgruppen auf einer silikatisierten keramischen Oberfläche. 
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 Modifikation der silikatisierten / silanisierten Al2O3-Oberflächen 3.5
 
Im folgenden Abschnitt steht die chemische Modifizierung der bereits silikatisierten und 
silanisierten Al2O3-Substrate im Vordergrund. Um funktionelle Gruppen an den 
Oberflächen zu erzeugen, wurden Hydroxylierung und Carboxylierung an den OCTS-
silanisierten Oberflächen durchgeführt. Die an den Oberflächen erzeugten =CH2–
Gruppen wurden durch maßgeschneiderte, chemische Behandlungen in die —OH bzw. 
—COOH-Gruppen umgewandelt. Diese Prozesse sind in den folgenden Unterkapiteln 
detailliert dargestellt.   
 
3.5.1 Hydroxylierung 
 
Die —OH-Gruppen wurden mittels Hydroborierungs-Oxidations-Verfahren erzeugt 
(Abbildung 20c): 
 
 Die Proben wurden direkt nach OCTS-Silanisieren 30 Minuten in 10 ml B2H6/THF 
eingelegt, um die Hydroborierung durchzuführen (Abbildung 20a). 
 
 Anschließend wurden die Proben in 6 ml 0,1 %-ige NaOH-Lösung mit 5 ml 30 %-
igem H2O2 überführt und dort 5 Minuten getaucht, um die —OH-Gruppen durch 
Oxidation zu erzeugen (Abbildung 20b). 
 
 Die Prüfkörper wurden anschließend mit demineralisiertem Wasser gut abgespült 
und luftgetrocknet. 
 
 
Abbildung 20. Erzeugung von —OH-Gruppen durch chemische Modifikation von OCTS-
silanisierten Oberflächen (c). Der Prozess wurde an den OCTS-silanisierten Oberflächen 
durchgeführt (a). Durch Hydroborierung entstanden BH2-Gruppen (b) die durch Oxidation mit 
NaOH/H2O2 in  —OH-Gruppen umgewandelt wurden (c).  
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3.5.2 Carboxylierung 
 
Die —COOH Gruppen wurden an der Oberfläche durch eine Redoxreaktion angekoppelt 
(Abbildung 21b), wobei Kaliumpermanganat als starkes Oxidationsmittel genutzt wurde: 
 
 OCTS-silanisierte Proben wurden in 5 %-ige KMnO4-Lösung eingelegt (Abbildung 
21a). Um einen sauren Lösungscharakter zu erzeugen, wurde 1 ml H2SO4 
dazugegeben. Die Proben wurden nach fünf Minuten aus der Lösung 
entnommen.  
 
 Die Prüfkörper wurden anschließend mit demineralisiertem Wasser sorgfältig 
abgespült und luftgetrocknet. 
 
Abbildung 21. Erzeugung von —COOH-Gruppen durch chemische Modifikation von OCTS-
silanisierten Oberflächen (a). Durch eine Redoxreaktion wurden =CH-Gruppen in—COOH-
Gruppen umgewandelt (b).  
 
 Rinderserumalbumin - Ankopplungsprozess 3.6
 
An den mit vier funktionellen Gruppen aktivierten Oberflächen wurde 
Rinderserumalbumin immobilisiert. Hierfür wurden drei Strategien angewendet: i) 
Proteinimmobilisierung an den —COOH-funktionalisierten Oberflächen mittels 
EDC/NHS-Vernetzungsmethode (EDC/NHS-cross-linking), ii) Proteinaktivierung mit der 
EDC/NHS-Vernetzungsmethode und anschließende Immobilisierung an den —NH2-
beladenen Oberflächen und iii) spontane Ankopplung an den —OH und =CH2 
funktionalisierten Oberflächen. Diese Strategien sind im Folgenden detailliert aufgeführt. 
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Proteinimmobilisierung an den —COOH-beladenen Oberflächen 
 
Die —COOH-Gruppen wurden zunächst mit EDC chemisch vernetzt. EDC ist ein 
Vernetzungsmittel (cross-linking agent) und wird als chemischer Katalysator bei 
Ankopplungsreaktionen von Carboxylgruppen mit primären Aminen verwendet. Das in 
dieser Reaktion entstandene Zwischenprodukt Carbonsäureester (O-Acylisoharnstoff) ist 
jedoch in wässriger Umgebung nicht stabil. Um dieses zu stabilisieren, wurde NHS 
zugegeben. In Gegenwart von NHS wurde der O-Acylisoharnstoff in einen aktivierten 
NHS-Ester umgewandelt (Abbildung 22b). Zusätzlich, um die Vermeidung der 
Hydrolysereaktion des EDC/NHS-Esters sicherzustellen, wurde ein spezieller 0,1 M MES 
mit einem pH-Wert 5,4 als Puffer angewendet. 
Um die Reaktion durchzuführen, wurden die Proben mit den —COOH-funktionalisierten 
Oberflächen in einer 24-er Wellplatte platziert. Um die Wiederholbarkeit der Versuche zu 
gewährleisten, wurden die Proben dem Biologisierungsprozess immer 24 Stunden nach 
der Funktionalisierung unterzogen. Zunächst wurde die EDC/NHS-Lösung angesetzt. 
Hierzu wurden 20 mg EDC und 30 mg NHS in 50 ml MES-Puffer aufgelöst. 
Anschließend wurde zu jeder Probe 1 ml der EDC/NHS-Lösung zugegeben, so dass die 
Oberfläche der Proben  mit der Lösung abgedeckt war. Die EDC/NHS-
Vernetzungsreaktion wurde bei Raumtemperatur durchgeführt. Nach 15 Minuten 
Reaktionszeit wurde die MES/EDC/NHS-Lösung aus den Wells mit einer Pipette 
vorsichtig entfernt. Anschließend wurden die Proben dreifach mit PBS abgespült. An den 
EDC/NHS-aktivierten Oberflächen wurden BSA immobilisiert. Hierzu wurde jede 
EDC/NHS-aktivierte Probe in 1 ml PBS-Lösung, welcher 10 gew.% BSA enthielt, 
getaucht. Die BSA-Ankopplungsreaktion wurde für 2 Stunden bei Raumtemperatur 
durchgeführt. Nach 2 Stunden wurden die Proben dreifach für 5 Minuten mit dem PBS-
Puffer und anschließend mit destilliertem Wasser abgespült, um die restlichen, nicht 
kovalent gebundenen Proteine von der Oberfläche zu entfernen.  
 
Proteinimmobilisierung an den —NH2-beladenen Oberflächen 
 
Das Prinzip der Biologisierungsreaktion an den —COOH funktionalisierten Oberflächen 
wurde an den NH2-beladenen Proben umgekehrt angewendet. Zunächst wurden die 
Carboxylgruppen, die sich an den BSA-Proteinen befanden, mit EDC/NHS aktiviert. 
Anschließend koppelten die aktivierten Proteine an den freien NH2-Gruppen auf den 
Probenoberflächen an (Abbildung 22a). Hierzu wurden die Proben ebenfalls in einer 24-
er Wellplatte verteilt. Zunächst wurde die EDC/NHS-Vernetzung von BSA-Proteinen 
durchgeführt. Zu diesem Zweck wurden 500 mg BSA in 50 ml MES-Puffer aufgelöst. 
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Dazu wurden 20 mg EDC und 30 mg NHS miteinander verrührt. Diese chemische 
Vernetzungsreaktion wurde unter Raumtemperatur durchgeführt. Nach 15 Minuten 
Aktivierungszeit wurde zu der EDC/NHS/BSA-Lösung 10 µL 2-Mercaptoethanol 
hinzugefügt, um EDC zu inaktivieren und somit die weiteren Aktivierungsreaktionen zu 
unterbrechen. 1 ml dieser Lösung wurde anschließend zu jeder Probe pipettiert, so dass 
die Proben mit der Lösung überdeckt waren. Die BSA-Immobilisierung wurde für 2 
Stunden unter Raumtemperatur durchgeführt. Nach 2 Stunden wurden die Proben 
ebenfalls dreifach für 5 Minuten mit PBS-Puffer und anschließend mit destilliertem 
Wasser abgespült, um die restlichen, nicht kovalent gebundene Proteine von der 
Oberfläche zu entfernen. 
 
Proteinimmobilisierung an den —OH und =CH2-beladenen Oberflächen 
 
Die BSA-Immobilisierungsreaktion an den =CH2 und —OH funktionalisierten 
Oberflächen wurde ohne zusätzliche chemische Katalysatoren realisiert. Die 
Immobilisierung erfolgte durch eine spontane Reaktion zwischen —COOH-Gruppen von 
den Proteinen und den =CH2- bzw. —OH-Gruppen von den funktionalisierten 
Oberflächen. Die =CH2 und —OH funktionalisierten Proben wurden in eine 24-er 
Wellplatte gebracht. Zunächst wurde eine BSA-Lösung vorbereitet. Dafür wurde 500 mg 
BSA in 50 ml PBS-Puffer aufgelöst. Jeweils 1 ml der BSA-Lösung wurde in die Wellplatte 
mit den Proben übertragen. Die Reaktionszeit betrug 2 Stunden. Danach wurden die 
Proben dreifach mit der PBS-Lösung und anschließend mit destilliertem Wasser 
abgespült, um die restlichen, nicht kovalent gebundene Proteine von der Oberfläche zu 
entfernen. 
 
 
Abbildung 22. Schematische Darstellung der chemischer EDC/NHS-Vernetzungsreaktion von 
BSA und —COOH-funktionalisierter Oberfläche: a) BSA-Proteine wurden zunächst EDC/NHS-
aktiviert und anschließend NH2-funktionalisierte Proben in die BSA-aktivierte Lösung getaucht b) 
—COOH-funktionalisierte Proben wurden zunächst EDC/NHS-vernetzt und anschließend in BSA-
Lösung getaucht. 
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Visualisierung der Oberflächenhydrophobie von BSA 
 
Mithilfe des Programms UCSF Chimera (Software Hersteller, Stadt, Land) wurden die 
Oberflächenladungen von BSA visualisiert. Die Aufnahme zeigt hydrophobe, hydrophile 
und neutrale Bereiche an der Proteinoberfläche.  
 
 Charakterisierungsverfahren der funktionalisierten Oberflächen 3.7
 
In diesem Kapitel folgt eine Beschreibung der Vorgehensweisen, die für die chemische 
und physikalische Charakterisierung der funktionalisierten Proben verwendet wurden. 
Zunächst wurden die Silikatbeschichtungen im Hinblick auf deren Haftung mechanisch 
untersucht. Zusätzlich wurden die Oberflächen der modifizierten Proben mittels 
Kontaktwinkelmessungen und XPS-Analyse charakterisiert. Die Beständigkeit der 
Beschichtung in wässeriger Umgebung wurde mit Hilfe von SBF-Versuchen überprüft. 
Die auf den funktionalisierten Proben immobilisierten Proteine wurden mittels (BCA) 
Protein Assay, Immunhistochemie und Kontaktwinkelmessungen nachgewiesen. 
Anschließend wurden die funktionalisierten und biologisierten Proben in der Zellkultur 
biologisch charakterisiert. 
 
3.7.1 Haftzugfestigkeitmessungen der Silikatbeschichtung 
 
Eine hydrolysebeständige Haftung des gesamten Schichtsystems auf dem Substrat ist 
bei den geplanten Funktionalisierungstechniken von entscheidender Bedeutung für die 
spätere Verbundfestigkeit des Implantates mit dem Knochen. Zur Überprüfung der 
Beständigkeit und Lebensdauer der Silikat/Silan-Schichten wurden daher 
Haftfestigkeitsuntersuchungen mittels Zugversuchen nach einer definierten Alterungszeit 
durchgeführt. Zur Langzeit-Haftfestigkeitsanalyse wurde als Zeitraffer ein Kochtest 
angewendet. Für diese Versuche wurden neben Alumina drei weitere 
Hochleistungskeramiken ausgewählt, um die Übertragbarkeit des Verfahrens auf weitere 
Substrate nachzuweisen. Je fünf Proben von vier Hochleistungskeramiken (Al2O3, Y-
TZP, ATZ und ZTA), wurden sowohl flammpyrolytisch als auch mittels PVD-Verfahren 
silikatisiert und mit einem bifunktionellen Silan (3-Methacryloxypropyltrimethoxysilan) 
beschichtet. Die kommerziell verfügbare, fertige Silanlösung (ESPE Sil, 3M, Seefeld) 
wurde einem dem Pinsel auf jede silikatisierte Oberfläche aufgetragen und 
luftgetrocknet, um die Lösungsmittel ausdampfen zu lassen. Anschließend wurden die 
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Proben als Sandwich mit silikatisierten/silanisierten Titanschrauben verklebt (Abbildung 
23). Als Kleber wurde Methacrylatadhäsiv (Refobacin Bone Cement R, Biomet, Berlin) 
appliziert. Die Proben wurden daraufhin für jeweils 48 Stunden in destilliertem Wasser 
gekocht. Die gleiche Behandlung wurde mit Proben durchgeführt, die ohne 
vorausgehende Silikatisierung vor dem Verkleben lediglich silanisiert wurden. Alle 
Proben wurden nachfolgend im Zugtest auf einer Universalprüfmaschine mit beidseitiger 
kardanischer Aufhängung auf ihre Haftfestigkeit hin geprüft, um reine Haftzugfestigkeiten 
ohne Biegspannungseinfluss messen zu können. 
Um die Haftfestigkeit der PVD-silikatisierten Proben zu steigern, wurden 
Haftzugversuche an unterschiedlich vorbehandelten Proben durchgeführt. Die 
Messungen wurden an Substraten i) die direkt nach dem Korundstrahlen (50 µm 
Körnung) PVD-beschichtet wurden, ii) die sieben Tage nach dem Korundstrahlen (50 µm 
Körnung) PVD-beschichtet wurden und iii) die direkt nach dem Korundstrahlen (50 µm 
Körnung), 15 Minuten vorgeheizt bei 450 °C und anschließend PVD-beschichtet wurden. 
Zu jeder Charge wurden fünf unabhängig hergestellten Proben untersucht (n=5). Das 
Korundstrahlen und das Vorheizen wurden durchgeführt, um mögliche Verunreinigungen 
an der Oberfläche zu entfernen.   
 
  
Abbildung 23. Schema des Haftzugfestigkeitsversuchs eines keramischen Substrats mit 
Silikat/Silan-Beschichtung (links). Kardanische Aufhängung der Al2O3-Probe verklebt durch ein 
Multischichtsystem (Silikat/Silan/PMMA) mit einer Titanschraube (rechts). 
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3.7.2 Bestimmung der Kontaktwinkel  
 
Die statischen Kontaktwinkelmessungen wurden bei Raumtemperatur durchgeführt. Die 
Wassertropfen (destilliertes Wasser) wurden auf den keramischen Prüfkörpern mit einer 
Pipette manuell aufgetragen, um die jeweils gleiche Wassermenge applizieren zu 
können. Anschließend wurden die Tropfen auf den Probenoberflächen durch eine 
digitale Mikroskopkamera (Compact Videomicroscope, PW Allen, Tewkesbury, UK) 
aufgenommen. Die Kontaktwinkel wurden durch ein Bildverarbeitungsprogramm – 
ImageJ (Open Source) - mit dem Kontaktwinkel-plug-in bestimmt. 
 
3.7.3 Charakterisierung der funktionalisierten Oberflächen 
 
Die unterschiedlich funktionalisierten Oberflächen wurden umfassend charakterisiert, um 
das Potenzial der erarbeiteten Maßnahmen für die Anwendung im medizintechnischen 
Bereich abschätzen zu können. Zunächst wurden die Probenoberflächen im 
Mikrobereich mit Hilfe der  Rasterelektronenmikroskopie (REM, FEI ESEM XL30 FEG, 
Philips, Eindhoven, Holland) einschließlich energie-dispersiver Röntgenbeugungs-
analyse (EDX) untersucht. Insbesondere wurden hier die Unterschiede hinsichtlich der 
Morphologie von den mit PVD- und Flammenpyrolyse-silikatisierten Proben analysiert. 
Um die REM-Aufnahmen ermöglichen zu können, wurden die Proben mit einer Gold-
Palladium-Legierung besputtert und anschließend unter Vakuum getrocknet. Die 
silikatisierten Oberflächen wurden zudem hinsichtlich des Oberflächenprofils und der 
Rauigkeit mittels Rasterkraftmikroskopie (SIS, NanoStaion II, PhotoniTech, Singapur) 
untersucht. Die chemische Elementanalyse und die Analyse der Bindungsenergien an 
den silikatisieren und funktionalisierten Oberflächen in der Tiefe von ca. 10 nm wurde 
mittels Röntgenphotoelektronenspektroskopie (XPS Ultra Axis spectrometer, Kratos 
Analytical, Manchester, UK) durchgeführt. Die monoenergetische Al-Kα1,2-Strahlung 
(1486,6 eV) wurde dabei verwendet für die XPS-Messungen. Die Bindungsenergieachse 
wurde anschließend auf 285 eV für die Bindungsenergie von aliphatischem Kohlenstoff 
(C–C, C–H) normiert, um die Spektren interpretieren und miteinander vergleichen zu 
können. Die chemische Zusammensetzung, insbesonders die Gesamtmenge der 
Kohlenstoffatome, wurde von den Übersichtspektren (Widescan) bestimmt. Zusätzlich 
wurden die relativen Anteile von jeder Kohlenstoff-Spezies, insbesondere: aliphatische 
(C-H, C-C), C-O-Verbunde, Ketone (C=O), Carbonsäureester (COOR) in den 
hochaufgelösten Spektren analysiert. Die Gesamtmenge der Kohlenstoff-Spezies an den 
Oberflächen wurde durch folgende Formel kalkuliert (2):  
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% Gesamtmenge der Kohlenstoff-Spezies	=	 relative Anteile jeder Kohlenstoff-Spezies · Gesamtkohlenstoff
100
         (2) 
 
3.7.4 Löslichkeitsbestimmung in Simulated Body Fluid 
 
Die SBF-Lösung wurde nach Kokubo et al. hergestellt [78][79]. 750 ml destilliertes 
Wasser wurde auf einem Magnetrührer mit integrierter Heizplatte (yellow MAG HS 7, 
IKA, Staufen) auf 37 °C temperiert. Alle Substanzen (Punkt 3.1 - Tabelle 6) wurden in 
vorgeheiztem Wasser in angegebener Reihenfolge bis einschließlich Na2SO4 vorsichtig 
untergerührt. Die vorletzte Substanz (Tris-hydroxymethyl-aminomethan, (HOCH2)3CNH2) 
wurde mit besonderer Vorsicht langsam zugefügt, da es durch Zugabe von größeren 
Mengen zur lokalen pH-Wert-Änderung und dadurch zum Kristallausfall kommen konnte. 
Durch Zugabe von 1 kmol/m3 HCl wurde der pH-Wert jeweils auf 7,25 eingestellt. 
Anschließend wurde die Lösung auf ein Liter mit destilliertem Wasser aufgefüllt und 
durchgemischt.  
Es wurden zwei Probensorten nach verschiedenen Vorbehandlungen in die SBF-Lösung 
getaucht. Zuerst wurden die Proben, die vor dem Silikatisieren 15 Minuten bei 450 °C 
vorgeheizt wurden, mit der SBF-Lösung behandelt. Die Proben sind in weiteren 
Textabschnitten unter folgenden Namen zu finden. „PVD (450°)“ – mittels PVD 
silikatisiertes Al2O3, „PVD (450°) OCTS“ – mittels PVD silikatisiertes/OCTS silnisiertes 
Al2O3, „PVD (450°) OCTS/OH“ - PVD silikatisiertes/OCTS silnisiertes/hydroxyliertes 
Al2O3, „PVD (450°) OCTS/COOH“ – mittels PVD silikatisiertes/OCTS silnisiertes/ 
carboxyliertes Al2O3, „PVD (450°) APS (NH2)“ – mittels PVD silikatisirtes/APS 
silanisiertes Al2O3. Zwei Proben jeder Funktionalisierungsart wurden in separaten 50 ml 
PE-Flaschen platziert. Zu den Proben wurden jeweils 20 ml der auf 37 °C temperierten 
SBF-Lösung gegeben. Die PE-Flaschen wurden zugeschraubt und in einem 
Trockenschrank bei 37 °C gelagert. Es wurden vier verschiedene Lagerungszeiten 
gewählt. Nach 1, 7, 14 und 21 Tage wurden die Proben jeweils aus den Flaschen geholt 
und mit destilliertem Wasser gründlich abgespült.  
Die zweite Probensorte wurde zuerst abgestrahlt (Al2O3 – Körnung 50 µm) und dann 
vorgeheizt bei 450 °C für 15 Minuten. Die Namen der Proben im weiteren Text sind 
analog bezeichnet: Gestrahlt/PVD (450°) OCTS, Gestrahlt/PVD (450°) OCTS/COOH, 
und Gestrahlt/PVD (450°) APS (NH2). Die SBF-Versuche wurden analog zu den oben 
beschrieben Versuchen durchgeführt. Als Auslagerungszeiten wurden hierbei 3, 7 und 
31 Tage gewählt. 
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Die Lösungen wurden mittels optischer Emissionsspektroskopie (ICP-OES 715, Agilent 
Technologies, Waldbronn) untersucht, um die chemischen Zusammensetzungen nach 
bestimmten Lagerungszeiten zu analysieren. Diese wurden mit der chemischen 
Zusammensetzung der Oberfläche verglichen, die mittels energiedispersiver Röntgen-
spektroskopie (Falcon Genesis EDAX Inc, Mahwah, NJ, USA) ermittelt wurde. 
 
3.7.5 Nachweis der angekoppelten Proteine 
 
Der initiale, indirekte Nachweis der immobilisierten Proteine an den funktionalisierten 
und biologisierten Oberflächen wurde mittels Änderungen des Kontaktwinkels erbracht. 
Um die Proteine an der Oberfläche zu visualisieren und deren Präsenz an der 
Oberfläche zu bestätigen, wurde Immunfluoreszenzmikroskopie angewendet. Für 
Immunfluoreszenzaufnahmen wurden zunächst die funktionalisierten und BSA-
biologisierten Proben in einer 4 %-igen Paraformaldehydlösung in PBS 20 Minuten 
fixiert. Die Proben wurden dann mit PBS-Lösung abgespült. Anschließend wurden die 
Proben in einer 3 %-igen Pferdeserum-Lösung in PBS (Blockserum) für eine Stunde bei 
Raumtemperatur getaucht um unspezifische Bindungen mit immunfluoreszierenden 
Farbstoffen zu vermeiden. Danach wurden die Proben für 12 Stunden in eine primär 
Antikörper gegen BSA Lösung getaucht. Die Antikörper (AK) gegen BSA-Lösung wurden 
mit der Konzentration 1:200 in PBS angesetzt. Nach diesen 12 Stunden endstanden 
spezifische Bindungen zwischen angekoppeltem BSA und AK. Nach 12 Stunden wurden 
die Proben aus der Lösung entnommen und mit PBS gespült, um restliche, nicht 
kovalent gebundene AK gegen BSA zu entfernen. Der letzte Schritt war die Ankopplung 
der mit fluoreszierendem Farbstoff vernetzten sekundären Anti-Körper (SAK). Hierbei 
wurde das SAK in PBS mit einer Konzentration von 1:200 aufgelöst. Die Proben wurden 
in der SAK-Lösung zweieinhalb Stunden inkubiert. Nach der Inkubationszeit wurden die 
Proben gründlich mit PBS gespült. Als Kontrollproben wurden Glasoberfläche, 
unbehandelte Al2O3 und PVD-silikatisierte Oberflächen verwendet. Die Kontrollproben 
wurden wie oben beschrieben behandelt, um unspezifische Bindungen von den 
Fluoreszenzsubstanzen mit den unbehandelten Oberflächen auszuschließen. Die 
Immunfluoreszenzaufnahmen wurden mit Hilfe eines Fluoreszenzmikroskops 
durchgeführt (AXIO Imager M2m, Zeiss, Wetzlar). Die Menge des angekoppelten BSA 
Proteins wurde mittels kommerziell verfügbarer Bicinchoninsäure (BCA) Protein Assay 
(Thermo Scientific, Rockford, USA) bestimmt. Zunächst wurde die Standardkurve im 
Konzentrationsbereich zwischen 0 und 300 µg/ml aufgenommen. Danach wurden die 
untersuchten Proben in working reagent-Lösung getaucht und 30 Minuten bei 50 °C 
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inkubiert. Die Lösung wurde nach der Inkubationszeit abgezogen, in Mikrotiterplatten 
übertragen und direkt in dem Mikrotiterplatten-Reader (Infinite M200, Tecan Männedorf, 
Schweiz) einer Wellenlenge von λ=570 nm gemessen. Die Ergebnisse wurden mit der 
Standardkurve von BSA abgeglichen und anhand dessen die Proteinkonzentration an 
der Probenoberfläche kalkuliert. Die leeren Wells und das unbeschichtete Al2O3 wurden 
als Negativkontrolle eingesetzt, um die unspezifischen Bindungen von den erhaltenen 
Werten abzuziehen. 
 
3.7.6 Zellkulturtests 
 
Für die Zellkulturversuche wurde die etablierte permanente Zelllinie L929 
(Mausfibroblasten, Gibco, Paisley, Scotland) eingesetzt. Lebend-tot-Färbungen wurden 
durchgeführt, um Vitalität, Zelldichte und Zellspreading zu analysieren. Zunächst wurden 
die funktionalisierten und funktionalisierten/biologisierten Proben in der 24-iger Wellplatte 
platziert und mit den L929 Zellen mit einer Zelldichte 12.000 Zellen/cm2 besiedelt. Die 
Inkubationszeit betrug 48 Stunden bei einer Temperatur von 37 °C. Nach der Inkubation 
wurden die Proben aus der Wellplatte herausgeholt und mit PBS gespült. Anschließend 
wurde eine Lösung aus 600 µl Ringer-Lösung (Delta-Pharma, Pfullingen), 10 µl 
Fluoresceinacetat (Sigma, Steinheim; 0,1 μg in 20 ml Aceton) und 10 µl Propidiumjodid 
(Sigma, Steinheim; 0,01 μg in 20 ml PBS) angesetzt und mit einer Pipette auf den 
Probenoberflächen verteilt. Die Aufnahmen wurden unmittelbar danach mit dem 
Fluoreszenzmikroskop gemacht. Für die Aufnahmen wurden ein grüner (für lebende 
Zellen) und ein roter (für tote Zellen) Fluoreszenzkanal eingestellt. Für die objektive 
Betrachtung der Proben wurden je drei Proben an drei verschiedenen stichprobenartig 
ausgewählten Stellen untersucht. Die quantitative Auswertung der Menge der 
adhärierten Zellen an den funktionalisierten und funktionalisierten/biologisierten 
Oberflächen wurde durch Auszählung der lebenden und toten Zellen mittels ImagJ 
(Open Source) bestimmt. 
Das Proliferationsverhalten der L929-Zelllinie auf den funktionalisierten und 
funktionalisierten/biologisierten Proben wurde mit Hilfe von Zellviabilität Assay (CellTiter 
Blue, Promega, Mannheim) überprüft. Um den Versuch durchzuführen, wurden die 
L929-Zellen mit der gleiche Zelldichte (12.000 Zellen/cm2) auf der Probenoberflächen 
besiedelt und bei 37 °C kultiviert. Für die Versuche wurden jeweils sechs Proben 
getestet. Die Kultivierungszeiten betrugen eins, zwei, drei und vier Tage. Für die 
Durchführung der Messung wurde zunächst das CellTiter Blue mit Zellkulturmedium 
(DMEM Low Glucose 1g/l, L-Glutamine, PAA, + 10% FCS, PAN Biotech, Passau) im 
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Verhältnis 1:5 gemischt und anschließend zu jeder Probe 1,2 ml hinzugefügt. Die Proben 
mit CellTiter Blue-Lösung wurden eine Stunde bei 37 °C inkubiert. Anschließend wurden 
die Proben in Dreifachbestimmungen analysiert. Dafür wurde der Überstand 
entnommen, in eine schwarze Mikrotiterplatte überführt und in einem Fluorometer 
(FLUOstar OPTIMA, BMG Labtech, Jena) bei einer Wellenlänge von 595 nm gemessen. 
Bei der Auswertung der Ergebnisse wurde statistische Signifikanz mittels Student-t-Test 
kalkuliert. Die Ergebinisunterschiede wurden als statistisch signifikant für p < 0,05 
betrachtet.  
Die Morphologie der L929-Zellen auf den funktionalisierten und 
funktionalisierten/biologisierten Proben wurde mittels Rasterelektronenmikroskopie 
(REM) untersucht. Hierzu wurden REM-Aufnahmen der Proben nach sieben Tagen 
Kultivierungszeit erstellt. Um die Aufnahmen machen zu können, wurden die adhärierten 
Zellen an der Oberfläche mit 3 %-igem Glutaraldehyd für 24 Stunden fixiert, danach mit 
PBS sorgfältig gespült und anschließend mit aufsteigender Ethanolreihe entwässert. So 
vorbereitete Oberflächen wurden dann mit einer Gold-Palladium-Legierung beschichtet, 
um die Oberflächen leitend zu machen.  
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4 Ergebnisse 
 Eigenschaften der Silikatbeschichtung 4.1
 
Eine genaue Betrachtung und Analyse der ersten Schicht und deren Interaktion mit der 
Substratoberfläche ist von entscheidender Bedeutung bei den Silikat/Silan-Schicht-
systemen. Aus diesem Grund wurden zunächst zwei Silikatbeschichtungsmethoden 
(Flammenpyrolyse und PVD-Silikatisierung) in Hinblick auf deren chemische sowie 
morphologische Eigenschaften und Haftfestigkeit untersucht und miteinander verglichen. 
 
4.1.1 Chemische und morphologische Eigenschaften der Silikatbeschichtung  
 
Die REM-Aufnahmen zeigen die Oberflächenmorphologie den unbehandelten Proben 
(Abbildung 24a), Proben nach Silikatisierung mittels PVD-Verfahren (Abbildung 24b) und 
Flammenpyrolyse (Abbildung 24c). Neben jeder REM-Aufnahme befindet sich das 
entsprechende Oberflächenprofil, das mittels AFM erstellt worden ist.  
 
Auf den beschichteten Oberflächen sind Schleifspuren zu erkennen (Abbildung 24a). Die 
Morphologie der Oberfläche nach der PVD-Silikatisierung hat sich nicht deutlich 
verändert. Die Silikatbeschichtung hat die kleineren Unebenheiten der Oberfläche 
abgedeckt. Jedoch sind die gröberen Schleifspuren nach PVD-Silikatisieren nach wie vor 
sichtbar (Abbildung 24b). Nach der Flammenpyrolyse weist die Oberfläche 
Unebenheiten auf, die vom manuellen Beschichtungsprozess kommen (Abbildung 24c). 
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Abbildung 24. Rasterelektronenmikroskopische (links) und rasterkraftmikroskopische (rechts) 
Aufnahmen der Probenoberflächen nach: a) Schleifprozess, b) PVD-Silikatisierung und c) 
Silikatisierung mittels Flammenpyrolyse (Ergebnisse vorab publiziert in  [127]).  
 
   
Sowohl an den PVD- als auch flammenpyrolytisch behandelten Proben konnten die 
Kontaktwinkel nicht bestimmt werden, da die Werte unter 10° lagen und somit mit der 
angewendeten Technik nicht messbar waren. Die chemische Zusammensetzung auf den 
PVD- und flammenpyrolytisch silikatisierten Oberflächen wurde mittels XPS ermittelt 
(Abbildung 25, Tabelle 7). 
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Abbildung 25. Vergleich der XPS-Übersichtspektren zwischen Proben nach unterschiedlichen 
Silikatisierungsverfahren. a) nach Silikatisieren mittels PVD-Verfahren und b) nach 
Flammenpyrolyse. Nach der PVD-Silikatisierung wurden Sauerstoff-, Silizium- und 
Kohlenstoffatome detektiert. Auf den flammenpyrolytisch silikatisierten Oberflächen ist zusätzlich 
Aluminium zu sehen.  
 
Tabelle 7. Chemische Zusammensetzung an den mittels PVD und flammenpyrolytisch 
silikatisierten Oberflächen, ermittelt mit Hilfe von XPS.  
Proben 
Atomkonzentration (At.-%) 
O 1s C 1s Si 2p Al 2p Na1s 
Flammenpyrolyse 56,0 13,0 21,2 8,8 - 
PVD Silikatisierung 60,2 8,5 30,7 - 0,5 
 
Durch die Untersuchung der chemischen Zusammensetzung der Oberfläche nach 
beiden Silikatisierungsverfahren wurde die Gegenwart von Siliziumatomen bestätigt. Die 
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Siliziumkonzentration auf den PVD-silikatisierten Proben war höher als die an den 
flammenpyrolytisch silikatisierten Proben detektierte Menge (30,7 vs. 21,2 At.-%) 
(Tabelle 7, Abbildung 25).  Verunreinigungen in Form von Kohlenstoffatomen wurden auf 
beiden Proben gefunden, die höhere Konzentration, 13,0 At.-% wurde dabei an den 
flammenpyrolytisch behandelten Proben festgestellt. Im Gegensatz zu den PVD-
silikatisierten Oberflächen wurde zusätzlich 8,8 At.-% Konzentration von Aluminium auf 
den flammenpyrolytisch silikatisierten Proben detektiert (Tabelle 7, Abbildung 25). 
 
4.1.2 Ergebnisse der Haftzugfestigkeit 
 
Die Ergebnisse der Haftzugfestigkeit sowohl der unbehandelten Proben als auch der 
Proben nach  Silikatisierung mittels Flammenpyrolyse und PVD-Verfahren sind in den 
folgenden Diagrammen zusammengefasst (Abbildung 26, Abbildung 27). Die Versuche 
wurden an vier verschiedenen Substraten durchgeführt, um die Übertragbarkeit der 
Methode auf verschiedene Hochleistungskeramiken nachzuweisen.  
 
 
Abbildung 26. Ergebnisse des Haftzugfestigkeitsveruches an Al2O3- und Y-TZP-Substraten i) 
ohne Vorbehandlung, ii) nach flammenpyrolytischer Silikatisierung und iii) nach PVD-
Silikatisierung. Die Proben wurden zunächst silanisiert und anschließend mittels PMMA basierten 
Adhäsiv mit einem Zugprüfkörper aus TiAl6V4 verklebt. Jede Probe wurde vor dem Zugversuch 
einem Alterungsprozess unterzogen (48 Stunden Kochen in destilliertem Wasser). 
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Abbildung 27. Ergebnisse des Haftzugfestigkeitsveruches an ATZ- und ZTA-Substraten i) ohne 
Vorbehandlung, ii) nach flammenpyrolytischer Silikatisierung und iii) nach PVD-Silikatisierung 
(siehe Beschriftung der x-Achse). Die Proben wurden zunächst silanisiert und anschließend durch 
PMMA basierten Adhäsiv mit einem Zugprüfkörper aus TiAl6V4 verklebt. Jede Probe wurde vor 
dem Zugversuch einem Alterungsprozess unterzogen (48 Stunden Kochen in destilliertem 
Wasser).  
 
Die besten Haftfestigkeitswerte wurden bei den Al2O3– und Y-TZP-Proben nach 
Flammenpyrolyse ermittelt (Abbildung 26). Die niedrigsten Werte wurden an den Proben 
ohne Vorbehandlung gemessen. Bei den ATZ- und ZTA-Proben wurden keine 
signifikante Unterschiede hinsichtlich Haftzugfestigkeit zwischen Flammenpyrolyse und 
PVD-Silikatisierung festgestellt (Abbildung 27).  
 
Die Untersuchungen zur Verbesserung der Haftfestigkeit an unterschiedlich 
vorbehandelten Oberflächen haben gezeigt, dass das beste Ergebnis, 24,9 MPa, an den 
korundgestrahlten und bei 450 °C vorgeheizten Proben erreicht wurde. Der niedrigste 
Wert, 12,4 MPa wurde an den Proben, die erst sieben Tage vor PVD-Beschichtung 
strandgestrahlt wurden gefunden. Alle Werte sind in Tabelle 8 zusammengestellt.  
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Tabelle 8. Haftzugfestigkeit der PVD-silikatisierten Oberflächen, die vor Silikat-
Beschichtung unterschiedlich vorbehandelt wurden. Die Proben wurden i) direkt nach 
dem Korundstrahlen (50 µm Körnung) PVD-beschichtet, ii) sieben Tage nach dem 
Korundstrahlen (Körnung 50 µm) PVD-beschichtet wurden und iii) direkt nach dem 
Korundstrahlen (50 µm Körnung), 15 Minuten bei 450 °C vorgeheizt und anschließend 
PVD-beschichtet. 
 
 Nachweis der angekoppelten Silane 4.2
 
Die drei an den silikatisierten Substraten angekoppelte Silane (OCTS, APS und APDS) 
wurden mittels lichtmikoskopischer- und elektronenmikroskopischer-Aufnahmen, 
Kontaktwinkelmessungen, und XPS-Messungen analysiert. Diese Ergebnisse sind in 
den kommenden Unterkapiteln zusammengefasst. 
 
4.2.1 7-Octenyltrichlorosilan 
 
Die Ankopplung des OCTS-Silanes wurde hinsichtlich zweier Aspekte analysiert. 
Zunächst wurden die Ergebnisse der OCTS-Silanisierung an den flammenpyrolytisch- 
und PVD-beschichteten Oberflächen miteinander verglichen. Anschließend wurde der 
Fokus auf die Optimierung der Silanisierung auf den PVD-beschichteten Oberflächen 
gelegt.  
 
Flammenpyrolyse vs. PVD-Beschichtung 
 
Ein wichtiger Nachweis der angekoppelten Silanen an der Materialoberfläche ist die 
XPS-Analyse. Die Ergebnisse der XPS-Messungen von den PVD-silikatisierten und 
flammenpyrolytisch silikatisierten Oberflächen nach OCTS-Silanisierung durch 
Abscheidung aus einer 5 %-igen  OCTS-Lösung sind in der folgenden Übersicht und 
hochaufgelösten XPS-Spektren dargestellt (Abbildung 28 bis Abbildung 31). Die 
quantitative Analyse der chemischen Zusammensetzung an der Oberfläche wurde 
Proben korundgestrahlt 
sieben Tage vor PVD-
Beschichtung 
Proben unverzüglich vor 
PVD-Beschichtung 
korundgestrahlt  
Proben korundgestrahlt und 
bei 450 °C vorgeheizt 
unverzüglich vor PVD-
Beschichtung 
12,4±1,3 19,9 ± 3,5 24,9 ± 3,1 
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ebenfalls mittels XPS durchgeführt (Tabelle 9). Um die OCTS-Silane an der Oberfläche 
zu bestätigen, wurden Kontaktwinkelmessungen durchgeführt. Die Ergebnisse sind in 
Tabelle 10 zusammengefasst. 
 
   
Abbildung 28. Vergleich der XPS-Übersichtspektren von Proben nach a) Silikatisierung mittels 
PVD-Verfahren und b) Silikatisierung mittels PVD-Verfahren und anschließender OCTS-
Silanisierung.  
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Abbildung 29. Vergleich der XPS-Übersichtspektren von Proben nach a) Silikatisierung mittels 
Flammenpyrolyse und b) Silikatisierung mittels Flammenpyrolyse und anschließender OCTS-
Silanisierung.  
 
 
Abbildung 30. Hochaufgelöste XPS C 1s-Spektren von a) mit Flammenpyrolyse und b) mittels 
PVD-Verfahren silikatisierten Proben nach Silanisieren durch Abscheidung aus einer 5 %-igen  
OCTS-Lösung.  
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Abbildung 31. Direkter Vergleich von zwei hochaufgelösten XPS 2p-Spektren von PVD 
silikatisierten (schwarz) und PVD-silikatisierten und OCTS-silanisierten Proben (blau). Das 
Spektrum nach PVD-Beschichtung zeigt ein Signal, bei dem das Maximum bei einer 
Bindungsenergie von 103,74 eV erreicht wird. Das Spektrum nach zusätzlicher OCTS-
Silanisierung ist breiter und leicht nach rechts verschoben, da sich im System außer Si-O 
Bindungen auch zusätzlich Si-C Bindungen (vom Silan) befinden.   
 
Tabelle 9. Chemische Zusammensetzung an den mittels PVD und flammenpyrolytisch 
silikatisierten Oberflächen nach OCTS-Silanisierung durch Abscheidung aus einer 
wasserfreien Lösung, ermittelt mit Hilfe von XPS. 
Behandlung 
Atomkonzentration (At.-%) 
O 1s C 1s Si 2p Al 2p 
Flammenpyrolyse / OCTS Silanisierung 55,4 15,5 27,6 1,5 
PVD-Silikatisierung / OCTS Silanisierung 45,9 26,0 28,0 - 
 
Tabelle 10. Kontaktwinkelmessungen von Al2O3-Substraten, silikatisiert mittels 
Flammenpyrolyse und PVD-Verfahren nach OCTS-Silanisieren durch Abscheidung aus 
einer wasserfreien Lösung. 
 
 
 
 
Nach der PVD-Silikatisierung wurden an der Oberfläche Sauerstoff-, Silizium- und 
Kohlenstoffatome detektiert (Abbildung 28a). Nach zusätzlicher OCTS-Silanisierung 
wurde ein stärkeres Signal von den Kohlenstoffatomen nachgewiesen (Abbildung 28b). 
Das hochaufgelöste XPS C 1s-Spektrum zeigt, durch einen breiten Peak im 
Bindungsenergie-Bereich von 285 eV, der aliphatischem Kohlenstoff entspricht [21], eine 
Behandlung Flammenpyrolyse PVD-Verfahren 
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erhöhte Menge des Kohlenstoffs an der PVD-silikatisierten/OCTS-silanisierten 
Materialoberfläche im Vergleich zu den nur silikatisierten Proben (Abbildung 30b). Durch 
den quantitativen Nachweis wurde ein höherer Anteil des Kohlenstoffs an den PVD-
silikatisirten/OCTS-silianisierten Oberflächen bestätigt. In diesem Fall ist der Anteil des 
Kohlenstoffs von 8,5 % auf 26,0 % gestiegen (Tabelle 9 und Tabelle 7 - Kapitel 4.1.1). 
Ein weiterer Nachweis des angekoppelten OCTS-Silans an der PVD-beschichteten 
Oberfläche ist ein hochaufgelöste XPS Si 2p-Spektrum. Es hat sich eine leichte 
Verschiebung des Spektrums nach OCTS-Silanisierung gezeigt (Abbildung 31). Dies 
wird bestätigt durch ebenfalls angekoppelte Silangruppen an der silikatisierten 
Oberfläche.  
Auf den flammenpyrolytisch silikatisierten und OCTS-silanisierten Proben wurden keine 
signifikanten Unterschiede beobachtet (Abbildung 29). Die quantitative XPS-Analyse hat 
gezeigt, dass der Kohlenstoff nach OCTS-Silanisierung von 13,5 auf 15,5 % anstieg 
(Tabelle 9 und Tabelle 7 aus Kapitel 4.1.1). An den flammenpyrolytisch behandelten 
Proben nach OCTS-Silanisierung wurden neben aliphatischem Kohlenstoff auch C-O-
Verbunde, Ketone (C=O) und Carbonsäureester (COOH) detektiert, was auf 
Verunreinigungen der Oberfläche hinweist (Abbildung 30a). 
Der Anstieg der Kontaktwinkel auf 80 ° und 97 ° wurde an den Oberflächen nach 
Silikatisierung mittels Flammenpyrolyse und PVD-Verfahren und OCTS-Silanisierung 
festgestellt (Tabelle 10). 
 
Optimierung der OCTS-Silanisierung auf PVD-silikatisierten Oberflächen 
 
Um die Stabilität und Beständigkeit der PVD-Beschichtung zu optimieren, wurden zwei 
Auftragsverfahren, Silanisierung mittels Silanabscheidung aus einer wasserfreien, 
alkoholischen Lösung  und Auftragen einer Silanlösung mit einem Pinsel, getestet.  
Die Morphologie der Al2O3-Oberflächen nach Silikatisierung und OCTS-Silanisierung 
mittels Silanabscheidung aus einer wasserfreien, alkoholischen Lösung sind in den 
folgenden elektronenmikroskopischen Aufnahmen dargestellt (Abbildung 32-Abbildung 
36). Hierfür wurden OCTS-Lösungen mit einer Konzentration von 1 % und 5 % 
verwendet. Die Proben wurden für 30 Minuten und 1 Stunde in die OCTS-Lösung 
getaucht.  
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Abbildung 32. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach der Silikatbeschichtung mittels PVD-
Verfahren (Kontrolle). Darstellung in zwei verschiedenen Vergrößerungen. 
 
 
Abbildung 33. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach PVD-Silikatisierung und OCTS-
Silanisierung mittels Abscheidung aus einer 5 %-igen  OCTS-Lösung. Die Reaktionszeit betrug 
eine Stunde. Darstellung in zwei verschiedenen Vergrößerungen. 
 
 
Abbildung 34. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach PVD-Silikatisierung und OCTS-
Silanisierung mittels Abscheidung aus einer 5 %-igen  OCTS-Lösung. Die Reaktionszeit betrug 
30 Minuten. Darstellung in zwei verschiedenen Vergrößerungen. 
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Abbildung 35. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach PVD-Silikatisierung und OCTS-
Silanisierung mittels Abscheidung aus einer 1 %-igen  OCTS-Lösung. Die Reaktionszeit betrug 
eine Stunde. Darstellung in zwei verschiedenen Vergrößerungen. 
 
 
Abbildung 36. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach PVD-Silikatisierung und OCTS-
Silanisierung mittels Abscheidung aus einer 1 %-igen  OCTS-Lösung. Die Reaktionszeit betrug 
30 Minuten. Darstellung in zwei verschiedenen Vergrößerungen. 
 
Die REM-Aufnahmen zeigen eine durch den Silanisierungsprozess zerstörte Oberfläche 
im Vergleich zu den nur PVD-silikatisierten Substraten (Abbildung 31 bis Abbildung 36). 
Nach Silanisierung mit einer 5-%iger OCTS-Lösung für eine Stunde hat sich die Schicht 
von dem Al2O3-Substrat abgehoben und teilweise abgelöst (Abbildung 33). Die 
aggressive Wirkung des OCTS-Silanes konnte durch niedrigere Konzentrationen 
(Abbildung 35 und Abbildung 36) und Behandlungszeiten (Abbildung 34 und Abbildung 
36) nicht minimiert werden.  
Um die aggressive Wirkung des angewendeten Silanes zu mindern, wurde eine weitere 
Strategie – Auftragen des Silanes an der PVD-silikatisierten Oberfläche mit einem Pinsel 
- getestet. Die unten präsentierten lichtmikroskopischen Aufnahmen zeigen die PVD-
silikatisierten Al2O3-Oberflächen nach OCTS-Silanisierung mittels Pinselauftragen. Dabei 
wurden drei Konzentrationen, 1 %-ige (Abbildung 37), 3 %-ige (Abbildung 38) und 5 %-
ige Lösungen (Abbildung 39) verwendet. 
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Abbildung 37. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach Silikatisierung und OCTS-Silanisierung 
mit 5 %-iger Silanlösung mittels Pinselauftragen. 
 
 
Abbildung 38. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach Silikatisierung und OCTS-Silanisierung 
mit 3 %-iger Silanlösung mittels Pinselauftragen. 
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Abbildung 39. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach Silikatisierung und OCTS-Silanisierung 
mit 1 %-iger Silanlösung mittels Pinselauftragen. 
 
Die lichtmikroskopischen Aufnahmen zeigen ebenfalls eine durch aggressive Wirkung 
des Silanes korrodierte PVD-Silikatbeschichtung (Abbildung 37, Abbildung 38, Abbildung 
39). Obwohl die Kontaktzeit der silikatisierten Werkstoffoberfläche mit der OCTS-
Silanlösung bei dieser Variante (Pinselauftrag) deutlich kurzer war als bei der 
Einlagerung in die Silanlösung (30 Min. bzw. 1 h, s.o.), war die Morphologie der 
Oberfläche nach der Behandlung vergleichbar (Abbildung 37). Die lichtmikroskopischen 
Aufnahmen zeigen, dass die niedrigste angewendete Konzentration der OCTS-Lösung 
(1 %) ebenfalls eine Korrosion der Beschichtung verursacht hat (Abbildung 39). 
Da sich die PVD-Silikatbeschichtungen teilweise vom Substrat nach OCTS-Silanisierung 
ablösten, wurden die weiteren Optimierungsprozesse auf die Verbesserung der Haftung 
der Beschichtung fokussiert. Hierfür wurden die Proben vor PVD-Beschichtung zum 
einen abgestrahlt (50 µm Korund) und zum anderen bei 450 °C vorgeheizt und 
anschließend OCTS-silanisiert. Die lichtmikroskopischen Aufnahmen zeigen die 
Oberflächen der PVD-silikatisierten Proben nach OCTS-Silanisierung mittels 
Pinselauftragen (3 %-ige OCTS-Lösung) und mittels Silanabscheidung von einer 5 %-
iger OCTS-Lösung. 
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Abbildung 40. Lichtmikroskopische Aufnahme der Al2O3-Proben, die unmittelbar vor PVD-
Beschichtung bei 450 °C vorgeheizt wurden und anschließend a) in einer 5 %-igen OTCS-Lösung 
eine Stunde silanisiert wurden oder b) mit einer 3 %-igen OCTS-Lösung mittels Pinselauftragen 
silanisiert wurden.  
 
  
Abbildung 41.  Lichtmikroskopische Aufnahmen der Al2O3-Proben, die unmittelbar vor PVD-
Beschichtung korundgestrahlt (Körnung 50 µm) wurden und anschließend a) in einer 5 %-igen 
OTCS-Lösung eine Stunde silanisiert wurden oder b) mit einer 3 %-igen OCTS-Lösung mittels 
Pinselauftragen silanisiert wurden. 
 
Die lichtmikroskopischen Aufnahmen der Proben nach OCTS-Silanisierung mittels 
Pinselauftragen und Silanabscheidung aus einer wasserfreien, alkoholischen Lösung 
zeigen keine Veränderungen der Morphologie nach den vorgenommenen 
Vorbehandlungen (Vorheizen bei 450 °C oder Korundstrahlen) (Abbildung 40, Abbildung 
41). Die PVD-Beschichtung scheint in beiden Fällen stabil zu sein. Durch die 
vorgenommenen Vorbehandlungen wurde die Haftung der PVD-Beschichtung 
verbessert. Die Penetration des Silanes in den Grenzbereich zwischen Substrat und 
Silikatschicht wurde somit vermieden. Dieses wurde durch die Haftzugfestigkeitstest 
bestätigt (Tabelle 8, Kapitel 4.1.2). 
 
 
a) b) 
a) b) 
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4.2.2 3-Aminopropyltriethoxysilan (APS) 
 
Die Ankopplung des 3-Aminopropyltriethoxysilans (APS) wurde mittels XPS-Analyse 
nachgewiesen. Das XPS-Übersichtsspektrum zeigt die chemische Zusammensetzung 
der APS-silanisierten Oberfläche (Abbildung 42). Die Ergebnisse der quantitativen XPS-
Analyse sind in Tabelle 11 dargestellt. 
 
 
 
Abbildung 42. XPS-Übersichtspektrum einer APS-silanisierten Probe nach PVD-Silikatisierung. 
Es wurde ein größerer Anteil der Kohlenstoff und zusätzlich Stickstoff detektiert.  
  
Tabelle 11. Chemische Zusammensetzung an den PVD-silikatisierten Oberflächen nach 
APS-Silanisierung durch Abscheidung aus einer wasserfreien Lösung, ermittelt mit Hilfe 
von XPS. 
Behandlung 
Atomkonzentration (At.-%) 
O 1s C 1s Si 2p Al 2p N 1s Cl 2p 
PVD (450) 56,0 10,6 33,4 - - - 
PVD (450) APS-Silanisierung 45,9 43,7 20,8 - 2,5 1,2 
 
Nach der APS-Silanisierung wurden erhöhte Mengen Kohlenstoff an der Oberfläche 
gemessen (Tabelle 11, Abbildung 42). Dieser kommt von den angekoppelten 
Kohlenstoffketten des APS-Silanes. Zusätzlich wurden Stickstoffatome in einer 
Konzentration von 2,5 % an der Oberfläche detektiert, die auf Endgruppen des APS-
Silanes (NH2) zurückzuführen sind.  
O 2s 
Si 2p 
Si 2s 
C 1s 
N 1s 
O 1s 
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Bindungsenergie [eV] 
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4.2.3 3-Aminopropyldiisopropylethoxysilan (APDS) 
 
Als eine Alternative zum APS wurde 3-Aminopropyldiisopropylethoxysilan (APDS) 
gewählt. Dieses Silan wurde mittels Rückflusskochen auf den PVD-silikatisierten 
Oberflächen aufgebracht. Zunächst wurden die Proben nach unterschiedlichen 
Rückflusskochzeiten (3 und 18 Stunden) und verschiedenen Lösungskonzentrationen 
(1,5 % und 5 %) mittels XPS untersucht. Da es keine deutlichen Unterschiede in den 
XPS-Übersichtspektren der unterschiedlich APDS-silanisierten Proben gab, ist in 
Abbildung 43 ein repräsentatives Spektrum (der Probe nach Silanisierung mit einer 1,5 
%-igen APDS-Lösung, 3 Stunden rückflussgekocht) dargestellt. Danach folgt die Tabelle 
mit den chemischen Zusammensetzungen der APDS-silanisierten Proben, ermittelt 
durch XPS-Messung (Tabelle12).  
 
  
Abbildung 43. XPS-Übersichtspektrum einer APDS-silanisierten Probe nach PVD-
Silikatisierung. Die Silanisierung wurde in einer 1,5 %-igen APDS-Lösung durch Rückflusskochen 
über 3 Stunden durchgeführt. 
 
Tabelle 12. Chemische Zusammensetzung der mittels PVD silikatisierten Oberflächen 
nach APDS-Silanisierung durch Abscheidung aus einer wasserfreien Lösung, ermittelt 
mithilfe von XPS. Es wurden zwei APDS-Konzentrationen – 1,5 % und 5 % - eingesetzt. 
Die Proben wurden in den eingesetzten Lösungen für 3 und 18 Stunden 
rückflussgekocht.  
Behandlung 
Atomkonzentration (At.-%) 
O 1s C 1s Si 2p N 1s 
PVD (450) / 1,5 % APDS 3 Stunden 46,3 26,3 25,6 1,8 
PVD (450) / 1,5 % APDS 18 Stunden 37,3 39,5 21,4 1,9 
PVD (450) / 5 % APDS 3 Stunden 39,5 37,5 21,4 1,6 
PVD (450) / 5 % APDS 18 Stunden 30,2 48,9 16,8 4,1 
Bindungsenergie [eV] 
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N 1s 
C 1s Si 2p 
Si 2s 
O 2s 
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Auf jeder APDS-silanisierten Oberfläche wurden Stickstoffatome detektiert (Tabelle 12, 
Abbildung 43). Das bestätigt die an den PVD-silikatisierten Oberflächen angekoppelten 
APDS-Silane durch die funktionellen NH2-Gruppen. Die höchste Menge des APDS-
Silanes wurde an den PVD-silikatisierten Proben nach Silanisierung in einer 5 %-igen 
Lösung durch das Rückflusskochen für 18 Stunden erreicht. Darauf weisen zusätzlich 
insbesondere die erhöhten Konzentrationen der Kohlenstoff- (48,9 %) und 
Stickstoffatome (4,1 %) hin (Tabelle 12). 
 
 Nachweis der funktionellen Gruppen 4.3
 
Zwei von drei ausgewählten Silanen - APS und APDS - weisen bereits funktionelle 
Aminogruppen (—NH2) auf. Deshalb wurde auf APS- und APDS-silanisierten 
Oberflächen keine zusätzliche chemische Modifizierung vorgenommen. Durch eine 
Ankopplung von OCTS-Silanen wurden an den Oberflächen =CH2 funktionelle Gruppen 
erzeugt. Diese wurden durch zusätzliche chemische Modifizierung in die 
Hydroxylgruppen durch die Hydroxylierung oder in die Carboxylgruppen durch die 
Carboxylierung umgewandelt. Die Ergebnisse zum Nachweis der funktionellen Gruppen 
(—OH und —COOH) sind in kommenden Unterkapiteln detailliert dargestellt.  
 
4.3.1 Hydroxylgruppen 
 
Die Ergebnisse der XPS-Messungen der Hydroxylierung an den silikatisierten Proben i) 
durch die Flammenpyrolyse und ii) durch das PVD-Verfahren und OCTS-Silanisierung 
sind im folgenden Diagramm dargestellt (Abbildung 44).  
 71 
 
Abbildung 44. Hochaufgelöste XPS C 1s-Spektren von a) mit Flammenpyrolyse und b) mittels 
PVD-Verfahren silikatisierten Proben nach Silanisierung durch Abscheidung aus einer 5 %-igen 
OCTS-Lösung und anschließende Hydroxylierung.  
 
Bei den hochaufgelösten XPS-Spektren entsprechen die Flächen unter den einzelnen 
Peaks den Konzentrationen der funktionellen Gruppen, die sich an den detektierten 
Oberflächen befanden. Im hochaufgelösten XPS C 1s-Spektrum wurden sowohl an den 
durch Flammenpyrolyse als auch PVD-Verfahren silikatisierten/OCTS-silanisierten und 
anschließend hydroxylierten Oberflächen Peaks in der Bindungsenergie von 286,6 eV 
detektiert (Abbildung 44). Dieses korreliert mit den C—OH Bindungen. Darüber hinaus 
wurden an den beiden Proben COOH-Spezies festgestellt (Bindungsenergie 289,4 eV) 
[21]. 
 
Die Morphologie der Probe nach PVD-Silikatisierung/OCTS-Silanisierung und 
anschließender Hydroxylierung wurde mittels REM untersucht (Abbildung 45). 
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Abbildung 45. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach PVD-Silikatisierung, OCTS-Silanisierung 
mittels Abscheidung aus einer 5 %-igen  OCTS-Lösung und anschließender Hydroxylierung. 
Darstellung verschieden stark vergrößerter Bildausschnitte. 
  
Die REM-Aufnahme der Al2O3-Oberfläche nach PVD-Silikatisierung und OCTS-
Silanisierung mittels Abscheidung aus einer 5 %-igen OCTS-Lösung und anschließender 
Hydroxylierung zeigt eine stärkere Korrosion der Beschichtung im Vergleich zur 
alleinigen OCTS-Silanisierung (Abbildung 45, Abbildung 33 in Kapitel 4.2.1). Durch die 
EDX-Messungen wurden bei den korrodierten Bereichen Si-Ionen detektiert (rot markiert 
in Abbildung 45). In den restlichen Bereichen war die Silikatschicht komplett abgeplatzt. 
Es wurde dort kein Si detektiert. 
Durch das Vorheizen der Probe bei 450 °C vor PVD-Silikatisierung konnte die Korrosion 
der Silikatbeschichtung während der OCTS-Silanisierung gehemmt werden (Abbildung 
40 vom Kapitel 4.2.1). Es wurde überprüft, ob diese Beschichtung nach zusätzlichem 
Hydroxylieren ebenfalls stabil ist. Die kommende REM-Aufnahme zeigt die Morphologie 
der Proben nach 450 °C Vorheizen, PVD-Silikatisierung, OCTS-Silanisierung und 
anschließender Hydroxylierung. 
 
 
Abbildung 46. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach Vorheizen bei 450 °C, PVD-
Silikatisierung, OCTS-Silanisierung mittels Abscheidung aus einer 5 %-igen  OCTS-Lösung und 
anschließender Hydroxylierung. 
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Die REM-Aufnahme zeigt, dass durch Hydroxylierung keine Korrosion der 
Silikatbeschichtung stattgefunden hat, was auf eine erhöhte Stabilität der Beschichtung 
hinweist. Durch die EDX-Messung wurde nachgewiesen, dass sich die 
Silikatbeschichtung auch nach der Hydroxylierung weiterhin an der Oberfläche befindet 
(Nachweis von Silizium). 
 
4.3.2 Carboxylgruppen 
 
Die Ergebnisse der XPS-Messung der Carboxylierung an den silikatisierten Proben i) 
durch die Flammenpyrolyse und ii) durch das PVD-Verfahren und OCTS-Silanisierung 
sind im folgenden Diagramm dargestellt (Abbildung 47).  
 
Abbildung 47. Hochaufgelöste XPS C 1s-Spektren von a) mit Flammenpyrolyse und b) mittels 
PVD-Verfahren silikatisierten Proben nach Silanisierung durch Abscheidung aus einer 5 %-igen  
OCTS-Lösung und anschließender Carboxylierung.  
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Es ist zu erkennen, dass die COOH-Gruppen an den sowohl mit Flammenpyrolyse als 
auch durch das PVD-Verfahren silikatisierten Oberflächen nach OCTS-Silanisieren und 
anschließender Carboxylierung vorhanden sind (Abbildung 47).  
Die Morphologie der Probe nach PVD-Silikatisierung/OCTS-Silanisierung und 
anschließender Carboxylierung wurden mittels REM untersucht (Abbildung 48). 
 
 
Abbildung 48. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach PVD-Silikatisierung, OCTS-Silanisierung 
mittels Abscheidung aus einer 5 %-igen  OCTS-Lösung und anschließender Carboxylierung. 
Darstellung verschieden stark vergrößerter Bildausschnitte. 
 
Analog zu den hydroxylierten Proben wurde auch nach der Carboxylierung die Korrosion 
der durch das PVD-Verfahren aufgebrachten Silikatbeschichtung verstärkt (Abbildung 
48). Die Silikatbeschichtung platzte teilweise komplett abt. Es hat sich gezeigt, dass 
durch das Vorheizen der Probe bei 450 °C vor der PVD-Silikatisierung die Korrosion 
während des OCTS-Silanisierens und anschließender Carboxylierung ebenfalls 
gehemmt wurde (Abbildung 49). Dies zeigt die folgende Abbildung 49. 
 
 
Abbildung 49. Morphologie der Al2O3-Oberfläche nach Vorheizen bei 450 °C, PVD-
Silikatisierung, OCTS-Silanisierung mittels Abscheidung aus einer 5 %-igen  OCTS-Lösung und 
anschließender Hydroxylierung. 
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 Zusammenfassende Ergebnisse der Funktionalisierung 4.4
 
Die Ergebnisse der Änderungen der chemischen Zusammensetzung der Oberflächen 
sowie die Änderungen des Kontaktwinkels nach unterschiedlichen Prozessen und 
Vorbehandlungen werden in diesem Kapiteln in ÜbersichtsTabellen (Tabelle 13 und 14) 
zusammengefasst, um einen besseren Überblick über die Ergebnisse zu gewährleisten.
 Tabelle 13. Chemische Zusammensetzung an den mittels PVD und Flammenpyrolyse silikatisierten Oberflächen nach verschiedenen 
Behandlungen, ermittelt mit Hilfe von XPS. 
 
Behandlung 
Atomkonzentration (At.-%) 
O 1s C 1s Si 2p Al 2p Na1s N 1s Mn 2p Cl 2p 
Flammenpyrolyse silikatisiert 56,0 13,0 21,2 8,8 - - - - 
Flammenpyrolyse silikatisiert / OCTS silanisiert 55,4 15,5 27,6 1,5 - - - - 
Flammenpyrolyse silikatisiert / OCTS silanisiert / hydroxyliert (OH) 46,6 22,1 16,7 11,9 0,9 - - - 
Flammenpyrolyse silikatisiert / OCTS silanisiert / carboxyliert (COOH) 46,9 20,5 20,3 11,0 - - - - 
PVD silikatisiert 60,2 1,1 30,7 - 0,5 - - - 
PVD silikatisiert / OCTS silanisiert 45,9 26,0 28,0 - - - - - 
PVD silikatisiert / OCTS silanisiert / hydroxyliert (OH) 46,2 21,6 17,5 14,1 - - - - 
PVD silikatisiert / OCTS silanisiert / carboxyliert (COOH) 51,2 19,7 26,3 1,8 - - - - 
PVD (450°) silikatisiert 56,0 10,6 33,4 - - - - - 
PVD (450°) silikatisiert / OCTS silanisiert 15,9 74,6 9,6 - - - - - 
PVD (450°) silikatisiert / OTCS silanisiert / hydroxyliert (OH) 49,4 24,6 26,0 - - - - - 
PVD (450°) silikatisiert / OTCS silanisiert / carboxyliert (COOH) 62,7 16,2 20,1 - -  1,0 - 
PVD (450°) silikatisiert / APS  silanisiert (NH2) 31,7 43,7 20,8 - - 2,5 - 1,2 
  
	
Tabelle 14. Gesamtkohlenstoff und relative Anteile der Kohlenstoff-Spezies, ermittelt anhand von Ergebnissen der hochaufgelösten XPS C1s 
Spektren (Ergebnisse vorab publiziert in [127]).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Tabelle 15. Kontaktwinkel an Al2O3-Substraten, silikatisiert mittels Flammenpyrolyse und PVD-Verfahren und nach verschiedenen 
Behandlungen. 
 
 
 
 
Bindungs
-Energie 
(eV) 
Gesamtanteil der Kohlenstoff-Spezies (%) 
PVD-Silikatisierung Flammenpyrolyse 
Nur 
PVD 
PVD/ 
OCTS 
PVD/OCTS
/hydrox. 
PVD/ OCTS 
/carbox. 
Nur 
Flamm 
Flamm/ 
OCTS 
Flamm/ OCTS 
/hydrox. 
Flamm/ OCTS 
/carbox. 
C – Gesamt - 8,5 13,0 21,5 19,7 13,0 15,5 22,1 20,5 
C–C, C–H 285,0 6,1 10,2 16,3 14,0 9,5 12,7 14,5 13,5 
C–O (C–OH) 286,6 1,6 1,8 3,5 3,0 2,0 2,2 4,8 5,4 
C=O 287,6 0,4 0,6 0,9 1,1 0,7 0,6 1,3 0,6 
COOH 289,4 0,4 0,4 1,0 1,6 0,8 0,0 1,5 0,9 
Behandlung Flammenpyrolyse 
(°) 
PVD Silikatisieren 
(°) 
Silikatisiert - - 
Silikatisiert / OCTS silanisiert (CH2) 80 ± 4 97 ± 3 
Silikatisiert / OCTS silanisiert / hydroxyliert (OH) 42 ± 8  53 ± 9 
Silikatisiert / OCTS silanisiert / carboxyliert (COOH) 56 ± 9 40 ± 8 
Silikatisiert / APS silanisiert (NH2) - 80 ± 0 
Silikatisiert / APDS silanisiert (NH2) - 116 ± 4 
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Auf allen Proben, die mittels Flammenpyrolyse silikatisiert wurden, wurde Al detektiert 
(Tabelle 13). Die Spuren vom Al wurden ebenfalls auf den PVD-
silikatisierten/hydroxylierten und PVD-silikatisierten/carboxylierten Proben gefunden 
(Tabelle 13). Nach jeder OCTS-Silanisierung, unabhängig von der Vorbehandlung 
(Flammenpyrolyse, PVD, und PVD(450)) wurden erhöhte Mengen an Kohlenstoff 
gemessen. Auf den PVD-silikatisierten Oberflächen (PVD und PVD(450)) wurden 
erhöhte Atomkonzentrationen des Sauerstoffs nach Carboxylierung und Hydroxylierung 
nachgewiesen. Die Stickstoffatome wurden an den mit APS funktionalisierten 
Oberflächen detektiert. Dies kommt von den funktionellen NH2-Gruppen (Endgruppe des 
APS) und gilt als direkter Nachweis des angekoppelten Silanes. Zusätzlich wurden an 
wenigen Proben Spuren von Mn, Cl und Na detektiert, die als Verunreinigungen gelten. 
Nach Hydroxylierung wurden 3,5 At.-% C-O-Spezies vom Gesamtkohlenstoff auf der 
PVD-silikatisierten/hydroxylierten Oberfläche detektiert (Bindungsenergie 286,6 eV). Die 
flammenpyrolytisch behandelten Proben wiesen 4,8 At.-% der C-O-Spezies auf (Tabelle 
14). Der größte Anteil der COOH-Spezies wurde an den carboxylierten Proben 
gemessen (1,6 At.-% bei den PVD silikatisierten/carboxylierten Proben und 0,9 At.-% bei 
den flammenpyrolytisch silikatisierten/carboxylierten Proben). Dabei wurde die höchste 
Menge an COOH-Gruppen auf den initial PVD-silikatisierten Proben festgestellt (Tabelle 
14). 
Ein eindeutiger Nachweis der funktionellen Gruppen erfolgte durch 
Kontaktwinkeländerungen an der Oberfläche (Tabelle 15). Direkt nach Silikatisierung 
durch das PVD-Verfahren und Flammenpyrolyse wurden die Kontaktwinkel sehr klein, so 
dass die Werte nicht ermittelt werden konnten. Durch die Ankopplung von OCTS (—CH2 
Endgruppen) erhöhten sich die Kontaktwinkel auf 80° bei den flammenpyrolytisch 
silikatisierten und auf 97° bei den PVD-silikatisierten Proben. Die beste Benetzbarkeit 
(Kontaktwinkel 40°) wurde an den PVD-silikatisierten/OCTS-silanisierten/carboxylierten 
Oberflächen gemessen. Zusammenfassend werden die Kontaktwinkel nach folgendem 
Schema —COOH < —OH < —NH2 < =CH2 reduziert. Die —COOH und —OH 
funktionalisierten Oberflächen zeigten stark hydrophilen Charakter (40° und 53°). Eher 
hydrophobes Verhalten wies die Oberfläche mit APDS auf (116 °). 
 
 Beständigkeit der Beschichtung in wässeriger Umgebung 4.5
 
Um die Beständigkeit der Beschichtung in wässeriger Umgebung zu überprüfen, wurden 
SBF-Versuche durchgeführt. In diesem Kapitel werden die Ergebnisse des SBF-
Versuchs an den bei 450 °C vorgeheizten/PVD-silikatisierten Proben nach 
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verschiedenen Funktionalisierungsschritten dargestellt. Auf Grund der schwachen 
Stabilität der Beschichtung in der körperähnlichen Flüssigkeit wurden weitere 
Optimierungsschritte – Abstrahlen (Korund 50 µm) und Vorheizen bei 450 °C - der 
Beschichtung vorgenommen und ebenfalls in der SBF-Lösung untersucht. Die 
Ergebnisse der chemischen Zusammensetzung der SBF-Lösung nach unterschiedlichen 
Lagerungszeiten, ermittelt  mittels ICP-OES, sind im folgenden Kapitel dargestellt und 
mit der chemischen Zusammensetzungen auf den in der SBF-Lösung gelagerten Proben 
(ermittelt durch EDX-Messungen) abgeglichen. 
 
Tabelle 16 zeigt, wie sich die Si-Konzentration in der SBF-Lösung nach 1, 7, 14 und 21 
Tagen Lagerung den bei 450°C vorgeheizten / PVD silikatisierten Proben nach 
verschiedenen Funktionalisierungsschritten verändert hat. 
 
Tabelle 16. Si-Ionen Gehalt (mg/ml) in SBF Lösung nach 1, 7, 14 und 21 Tage Lagerung 
der funktionalisierten Proben, ermittelt durch ICP-OES. Ursprungkonzentration von Si-
Ionen in SBF betrug 0,04 mg/ml. 
  
 
SBF nach 
Tag 1
SBF nach 
Tag 7
SBF nach 
Tag 14 
SBF nach 
Tag 21
PVD (450°) silikatisiert 1,20 0,78 1,54 0,81 
PVD (450°) silikatisiert/OCTS 
silanisiert 0,61 0,47 0,93 0,81 
PVD (450°) silikatisiert/OTCS 
silanisiert/ hydroxyliert (OH) 0,80 0,34 0,86 0,69 
PVD (450°) silikatisiert/OTCS 
silanisiert/ carboxyliert (COOH) 0,20 0,54 0,47 0,44 
PVD (450°) silikatisiert/APS 
silanisiert 0,63 0,75 0,92 0,57 
 
Bei allen Proben stieg bereits nach einem Tag die Si-Konzentration in den SBF-
Lösungen an. Der Gehalt an Si-Ionen in der SBF-Lösung variierte sehr stark. Der 
höchste Si-Konzentrationsanstieg nach einem Tag, 1,2 mg/ml, wurde in der SBF-Lösung 
von der PVD(450 °)-silikatisierten Proben gemessen. Die gemessene Menge der Si-
Ionen nach weiteren 7, 14 und 21 Tagen ergaben kein lineares Verhalten, wie es bei 
einer Auflösung der Beschichtung zu erwarten wäre. Die unregelmäßig erhöhten 
Mengen an Si-Ionen deuteten auf Abplatzung der Silikatbeschichtung hin. Dies wurde 
durch EDX-Untersuchungen der Oberfläche bestätigt (Tabelle 17). 
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Tabelle 17. Si-Ionengehalt auf PVD(450)-silikatisierten und  funktionalisierten Proben 
vor SBF-Behandlung und nach 7 Tage Lagerung in SBF-Lösung. 
  
 
Si-Ionen Gehalt (At.-%) 
Unbehandelt Nach 7 Tagen in 
SBF 
PVD (450°) silikatisiert 3,6 0 
PVD (450°) silikatisiert/OCTS silanisiert 4,5 I-4,2; II-0 (*) 
PVD (450°) silikatisiert/OCTS silanisiert/ 4,4 0 
PVD (450°) silikatisiert/OCTS silanisiert/ carboxyliert 4,4 0 
PVD (450°) silikatisiert/APS silanisiert 5,0 0,9 
 
(*) – Die Si-Konzentrationen wurden auf dieser Oberfläche an zwei Stellen gemessen. 
Diese sind auf der Abbildung 50 mit I und II entsprechend markiert.  
 
Die EDX-Untersuchungen zeigten, dass nach 7 Tagen der Behandlung in SBF-Lösung 
nur noch auf OCTS-silanisierten und APS-silanisierten Proben Spuren von Si-Ionen 
vorhanden waren. Auf den restlichen Proben wurde die Silikatschicht durch die SBF-
Lösung komplett aufgenommen. Auf den OCTS-silanisierten Proben wurden einige 
Stellen gefunden, wo die Silikatschicht noch vorhanden war. Allerdings wies diese 
Schicht aufgehobenen Strukturen (Abbildung 50) wie die bei den Proben ohne Vorheizen 
und nach OCTS-Silanisierung auf (Kapitel 4.2.1: Abbildung 33 bis Abbildung 36). 
 
 
Abbildung 50. Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme der PVD(450)-silikatisierten/OCTS-
silanisierten Oberfläche nach 7 Tagen in SBF-Lösung. Die Si-Konzentrationen wurden auf der 
Oberfläche zusätzlich mittels EDX an zwei Stellen gemessen (I und II). Die Ergebnisse sind in 
Tabelle 17 dargestellt.   
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Die REM-Aufnahme der PVD(450)-silikatisierten/OCTS-silanisierten Probe zeigt, dass 
die PVD-Beschichtung bereits nach 7 Tagen in wässeriger Umgebung korrodiert und 
teilweise von der Aluminiumoxid-Oberfläche abgeplatzt war (Abbildung 50). Die weiteren 
chemischen Behandlungen (Hydroxylierung und Carboxylierung) haben die bereits 
korrodierte Schicht noch stärker beansprucht. Um die Stabilität der Beschichtung in einer 
wässerigen Umgebung zu steigern, wurden die Proben zunächst korundgestrahlt 
(Körnung 50 µm), um die Haftung der Beschichtung durch eine vergrößerte effektive 
Oberfläche zu verbessern. Danach wurden die Proben wie zuvor bei 450 °C vorgeheizt, 
PVD-silikatisiert und anschließend funktionalisiert. Für diesen Versuch wurden drei 
repräsentative Probensorten ausgewählt: Gestrahlt/PVD (450°) OCTS, Gestrahlt/PVD 
(450°) OCTS/COOH und Gestrahlt/PVD (450°) APS (NH2) und nach Lagerung in SBF-
Lösung nach 3, 7 und 31 Tagen mittels ICP-OES und EDX analysiert. Im Versuch wurde 
zusätzlich die Gestrahlt/PVD (450°)-silikatisierten mit den APDS-silanisierten Proben 
untersucht.    
 
In Tabelle 18 sind die Ergebnisse der ICP-OES-Analyse des Si-Ionengehaltes in SBF-
Lösung nach Lagerung von funktionalisierten Proben zusammengefasst. 
 
Tabelle 18. Si-Ionengehalt (mg/ml) in SBF-Lösung nach 3, 7 und 31 Tagen Lagerung 
der abgestrahlten/PVD(450)-silikatisierten und funktionalisierten Proben, ermittelt durch 
ICP-OES. Die Ursprungkonzentration von Si in der SBF-Lösung betrug 0,04 mg/ml. 
 
Si-Ionengehalt  in der SBF-Lösung nach  
(At.-%) 
3 Tagen 7 Tagen 31 Tagen 
Gestrahlt/PVD (450°) OCTS  0,22 0,33 0,42 
Gestrahlt/PVD (450°) OCTS/COOH 0,22 0,35 0,45 
Gestrahlt/PVD (450°) APS (NH2) 0,36 0,41 0,47 
Gestrahlt/PVD (450°) APDS (NH2) 0,19 0,26 0,34 
 
Es wurde gezeigt, dass der Si-Ionengehalt sukzessive mit der Lagerungszeit steigt, was 
auf eine Auflösung der Schicht hindeutet. Die Werte sind in diesem Fall jedoch deutlich 
geringer im Vergleich zu den Ergebnissen an den nicht abgestrahlten Proben (Tabelle 
16). Die geringste Menge an Si in der Lösung wurde nach der Behandlung der 
„Gestrahlt/PVD (450°) APDS (NH2)“ Probe gemessen. Dies hängt mit einem 
wasserabweisenden Charakter des APDS-Silanes zusammen. Die Ergebnisse 
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korrelieren mit den EDX-Messungen direkt auf den Probenoberflächen, die in der 
Tabelle 19 dargestellt sind. 
 
Tabelle 19. Si-Ionengehalt auf den gestrahlten/PVD(450)-silikatisierten und  funktionali-
sierten Proben vor SBF-Behandlung und nach 3, 7 und 31 Tagen Lagerung in SBF-
Lösung. 
 
Si-Ionen wurden auf jeder untersuchten Oberfläche nach SBF-Behandlung 
nachgewiesen. Die höchste Menge des Si-Ionengehaltes wurde an den APDS-
silanisierten Oberflächen gefunden.  
 
 BSA-Ankopplung 4.6
 
Die Beladung der aktivierten Hochleistungskeramiken mit BSA-Proteinen wurde als 
letzter Prozessschritt vorgenommen. Die Ergebnisse der BSA-Ankopplung an den 
funktionalisierten Al2O3-Oberflächen sind in folgendem Kapitel detailliert dargestellt. Um 
einen indirekten Nachweis der angekoppelten BSA-Proteine zu erhalten, sind die 
Kontaktwinkel vor und nach BSA-Ankopplung dargestellt. Danach folgen Ergebnisse 
einer quantitativen Analyse der angekoppelten BSA-Proteine mittels BCA-Assay. 
Anschließend sind die an den funktionalisierten Oberflächen angekoppelten Proteine 
durch eine Fluoreszenzfärbung visualisiert. 
 
4.6.1 Kontaktwinkelmessung 
 
Im folgenden Diagramm (Abbildung 51) sind die Ergebnisse der 
Kontaktwinkelmessungen an den funktionalisierten Oberflächen vor und nach der BSA-
Ankopplung dargestellt.  
 
 Si-Ionengehalt  auf der Oberfläche nach 
Vor SBF 3 Tagen 7 Tagen 31 Tagen 
Gestrahlt/PVD (450°) OCTS  4,5 4,3 4,6 2,4 
Gestrahlt/PVD (450°) OCTS/COOH 4,4 3,5 3,7 2,1 
Gestrahlt/PVD (450°) APS (NH2) 5,0 5,0 4,2 3,5 
Gestrahlt/PVD (450°) APDS (NH2) 5,3 5,4 5,3 2,5 
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Abbildung 51. Kontaktwinkel an Oberflächen mit vier funktionellen Gruppen, CH2, NH2, OH und 
COOH vor (schwarze Balken) und nach (graue Balken) der BSA-Immobilisierung (Ergebnisse 
vorab publiziert in [128]).  
 
Vor der BSA-Ankopplung variierten die Werte der Kontaktwinkel von eher hydrophob 
(=CH2- und NH2-funktionalisierten Oberflächen) bis eher hydrophil (OH- und COOH-
funktionalisierten Oberflächen). Die Werte der Kontaktwinkel haben sich nach der BSA-
Ankopplung an allen funktionalisierten Oberflächen verändert. Zusätzlich ist zu 
erkennen, dass die funktionalisierten Oberflächen nach der BSA-Ankopplung 
vergleichbare Benetzbarkeit aufwiesen (zwischen 60° und 70°). 
 
Um die Kontaktwinkel mit der Oberflächenladung von BSA vergleichen zu können wurde 
dieses Protein mittels des Programms UCSF Chimera visualisiert. Diese Visualisierung 
ist in Abbildung 52 dargestellt. Die Proteinoberfläche mit einem eher hydrophilen 
Charakter ist blau markiert. Neutrale Berieche sind weiß und hydrophobe Bereiche rot 
markiert. 
 
Abbildung 52. Molekulare Oberfläche des Rinderserumalbumins (BSA). Die hydrophoben 
Oberflächen sind rot und die hydrophilen Bereiche blau dargestellt. Die weißen Flächen 
repräsentieren neutrale Bereiche. Diese Abbildung wurde in UCSF Chimera erstellt, einem 
Programm für die interaktive Visualisierung von Proteinen. 
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4.6.2 BCA-Assay 
 
Mittels eines BCA-Assays wurde die quantitative Analyse der angekoppelten BSA 
durchgeführt. Im folgenden Diagramm sind die Ergebnisse der BCA-Assay an den 
funktionalisierten und biologisierten Oberflächen zusammengefasst (Abbildung 53). Als 
Kontrolle wurde unbeschichtete Al2O3-Oberfläche verwendet.  
 
 
Abbildung 53. Gesamtmenge der angekoppelten BSA-Proteine auf den funktionalisierten Al2O3-
Oberflächen, ermittelt mithilfe von BCA-Assay. Als Negativkontrolle wurde unbeschichtetes Al2O3 
verwendet. Die Gesamtmenge an BSA pro cm2 wurde anhand des Abgleichs mit der 
Standardkurve der BSA kalkuliert (Ergebnisse vorab publiziert in [128]). 
Die niedrigste Menge an Proteinen, 5,2 µg/cm2 wurde an den Kontrollproben – 
unbehandeltes Al2O3 -  gemessen. Die zweitniedrigste Menge an BSA-Proteinen wurde 
an den mit =CH2-funktionalisirten Oberflächen detektiert. Allerdings konnten aufgrund 
der Streuung der Messwerte kein signifikanter Unterschied im Vergleich zur Kontrolle 
festgestellt werden. Die höchste Menge an angekoppelten Proteinen, 26,1 µg/cm2 wurde 
an den imt ─COOH und ─NH2 funktionalisierten Oberflächen gemessen (Abbildung 53). 
 
4.6.3 Immunhistochemie (Fluoreszenzfärbung) 
 
Um die angekoppelten Proteine zu visualisieren, wurde eine Fluoreszenzfärbung mit 
spezifischen Antikörpern gegen BSA durchgeführt. Abbildung 54 zeigt die 
fluoreszenzmarkierten BSA-Proteine auf funktionalisierten Oberflächen. Auf jeder 
Abbildung befinden sich zwei Proben. Oben: eine funktionalisierte  Probe mit 
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angekoppelten Proteinen und unten: die Kontrolle, um den direkten Vergleich der 
Kontrolle mit BSA-beladenen Proben darzustellen. 
 
 
Abbildung 54. Immunofluoreszenzaufnahme von bovinem Serumalbumin (BSA), angekoppelt an 
den mit: a) =CH2-, b) ─COOH-, c) ─OH- und d) ─NH2- funktionalisierten Oberflächen. Alle Proben 
wurden mit der Al2O3 Kontrolle verglichen (a-d unten). Der Maßstabbalken entspricht 200 µm. 
(Ergebnisse vorab publiziert in [128]) 
 
Die Immunfluoreszenzaufnahmen zeigen ein grünes Fluoreszenzsignal von homogen 
verteilten BSA-Proteinen auf jeder funktionalisierten/biologisierten Oberfläche (Abbildung 
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54). Um einen direkten Vergleich zwischen funktionalisierten Proben und Al2O3-Kontrolle 
zu ermöglichen, wurden die biologisierten Proben mit den Kontrollen auf einer Abbildung 
aufgenommen. Dies schließt einen Einfluss auf die Signalintensität durch Änderungen 
der Einstellungen des Mikroskops aus. Alle funktionalisierten Proben mit angekoppelten 
Proteinen zeigen ein starkes, grünes Signal, während auf den Kontrollen kein sichtbares 
Signal detektiert werden konnte.  
 
 Zellkulturuntersuchungen 4.7
 
Anschließend wurden biologische Untersuchungen durchgeführt, um die Reaktion der 
Zellen auf die funktionellen Gruppen und immobilisierten Proteine zu erforschen. Die 
biologischen Tests wurden mithilfe von L929-Mausfibroblasten durchgeführt. In diesem 
Kapitel ist die biologische Evaluation der funktionalisierten und biologisierten Proben 
dargestellt. Die Ergebnisse der Lebend-tot-Färbung und Zellproliferation sind in den 
kommenden Unterkapiteln dargestellt. 
 
4.7.1 Lebend-tot-Färbung  
 
Nach der 48 Stunden-Inkubation der L929-Zellen auf den funktionalisierten und 
funktionalisierten/BSA-biologisierten Proben wurden die Lebend-tot-gefärbten Zellen mit 
dem Fluoreszenzmikroskop analysiert. Die Fluoreszenzaufnahmen wurden an drei 
unabhängigen Proben, in drei zufällig ausgewählten Stellen auf den Proben gemacht. Je 
eine repräsentative Abbildung der analysierten Proben ist in Abbildung 55 dargestellt.  
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Abbildung 55. Fluoreszenzaufnahmen von Lebend-tot-gefärbten L929-Mausfibroblasten auf 
Al2O3-funktionalisierten und funktionalisierten/BSA-biologisierten Oberflächen. Die L929-Zellen 
wurden nach 48 Stunden Inkubation untersucht. Die grün leuchtenden Zellen entsprechen 
lebenden Zellen und die rot leuchtende Zellen toten Zellen. Glas und Al2O3 ohne Vorbehandlung 
wurden als Negativkontrolle verwendet. Je drei unabhängig hergestellte Proben wurden 
untersucht. Die Abbildung zeigt drei Gruppen: a) Al2O3– und Glas-Kontrolle, b) funktionalisierte 
Oberflächen  und c) funktionalisierte/BSA-biologisierte Oberflächen. 
 
Alle Proben zeigten Zytokompatibilität durch die sehr große Anzahl der lebenden 
(grünen Zellen) im Vergleich zu den toten Zellen (rote Zellen < 5 %). Obwohl die 
ursprüngliche Zellkonzentration, 12.000 Zellen/cm2 für jede Probe bei Besiedelung gleich 
war, sind auf Abbildung 55 eindeutig Unterschiede in Bezug auf die Zelldichte zu 
erkennen. Auf den BSA-biologisierten Proben hat sich ein homogener Zellrasen mit 
höherer Dichte an vitalen Zellen ausgebildet, während bei den nur funktionalisierten 
Proben weniger Zellen adhäriert haben. Um dies zu bestätigen, wurde die Anzahl an 
vitalen Zellen auf den Lebend-tot-Färbung-Aufnahmen ausgezählt und die Resultate in 
Abbildung 56 dargestellt. 
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Abbildung 56. Gesamtmenge der lebenden L929 Zellen auf den funktionalisierten und 
funktionalisierten/BSA-biologisierten Oberflächen, ausgezählt auf den Fluoreszenzaufnahmen 
nach Vitalfärbung. 
 
Die funktionalisierten/BSA-biologisierten Proben wiesen eine höhere Anzahl der 
adhärenten, vitalen Zellen auf als die nur funktionalisierten Proben. Die höchste Anzahlt 
der lebenden Zellen wurde an den mit OH-Gruppen funktionalisierten/BSA-biologisierten 
Oberflächen detektiert.  
 
 
4.7.2 Proliferation 
 
Die Proliferation der L929 Mausfibroblasten wurde mittels CellTiter Blue-Assay 
untersucht. Das Fluoreszenzsignal wurde von den funktionalisierten und 
funktionalisierten/BSA-biologisierten Proben anhand des Medium-Überstands nach ein, 
zwei, drei und vier Tagen gemessen und in einem Diagramm dargestellt, um die 
Proliferationsrate beurteilen zu können (Abbildung 57). 
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Abbildung 57. Proliferationsverhalten der L929-Mausfibroblasten auf den funktionalisierten und 
funktionalisierten/BSA-biologisierten Substraten. Die Messungen wurden nach ein, zwei, drei und 
vier Tagen durchgeführt. Als Kontrolle dienten TCPS (Tissue Culture Polystyrene) und 
unbehandeltes Al2O3. Werte p < 0,05 (*) wurden als statistisch signifikant angenommen 
(Ergebnisse vorab publiziert in [128]).  
 
Die fluorometrischen Analysen mit L929-Mausfibroblasten zeigten sowohl auf den 
funktionalisierten als auch auf den funktionalisierten/BSA-biologisierten Proben ein 
ansteigendes Fluoreszenzsignal, wodurch eine zunehmende Zellzahl und eine verstärkte 
Proliferation nachgewiesen werden konnte (Abbildung 57). Die mit NH2-Endgruppen 
funktionalisierten Proben zeigten die höchste Proliferationsrate. Die niedrigste 
Proliferationsrate wurde bei den CH2-funktionalisierten Proben beobachtet. Die 
angekoppelten BSA-Proteine hatten keinen Einfluss auf die Proliferationsrate, da keine 
signifikanten Unterschiede zwischen funktionalisierten und funktionalisierten /BSA-
biologisierten Proben festgestellt werden konnten.  
Nach 7 Tagen Inkubationszeit wurde die Zellmorphologie der ausgesäten L929 Zellen 
mittels REM auf unterschiedlich behandelten Proben untersucht (Abbildung 58).  
Tag 1 
Tag 2 
Tag 3 
Tag 4 
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Abbildung 58. REM-Aufnahmen der L929-Mausfibroblasten auf funktionalisierten (obere Reihe) 
und funktionalisirten/BSA-biologisierten Proben (untere Reihe) nach 7 Tagen Inkubation. Der 
Maßstabbalken entspricht jeweils 100 μm. 
 
Die Ergebnisse der Proliferation korrelieren mit den REM-Aufnahmen. Nach längerer 
Inkubationsdauer wurde ein immer dichter werdender Zellrasen beobachtet, was auf ein 
steigendes Zellwachstum hinweist. Die größte Zelldichte wurde an den NH2-
funktionalisierten Proben beobachtet. Die niedrigste Zelldichte war auf den Proben mit 
CH2-Endgruppen auszumachen (Abbildung 58).  
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5 Diskussion 
 
Die chemische Zusammensetzung einer Implantatoberfläche mit direktem 
Knochenkontakt spielt eine entscheidende Rolle beim Zellwachstum. Es wäre 
wünschenswert, durch eine maßgeschneiderte, chemische Oberflächenbeschaffenheit 
eine gezielte Zellreaktion auf einem Biomaterial auszulösen, so dass eine Integration mit 
dem umliegenden Hartgewebe stattfindet. Aus diesem Grund fokussieren sich 
verschiedene Arbeitsgruppen auf die Entwicklung von 
Oberflächenfunktionalisierungsverfahren, um eine verbesserte Osseointegration des 
Implantates zu erreichen [11][45][71]. In der vorliegenden Dissertation wurden 
funktionelle Gruppen (=CH2, ─OH, ─COOH und ─NH2) und Biomoleküle (BSA als 
Modellprotein) auf einer Al2O3-Oberfläche mittels Silikat-Silan-Multischichtsystem aufge-
bracht, um in zukünftigen Anwendungen eine gezielte Antwort den angrenzenden Zellen 
im umliegenden Gewebe einstellen zu können. Das allgemeine Konzept ist in Abbildung 
11 (Seite 32) dargestellt.  
 
Die Diskussion ist in die vier nachfolgenden Unterkapitel gegliedert, um die gewonnen 
Erkenntnisse zur Funktionalisierung von bioinerten Hochleistungskeramiken strukturiert 
erörtern zu können: 
 Funktionalisierung mittels Multischichtsystem 
 Beständigkeit der Beschichtung in wässeriger Umgebung 
 Biologisierung der funktionalisierten Al2O3-Oberfläche 
 Biologische Evaluation 
 
 Funktionalisierung mittels Multischichtsystem 5.1
 
Hochleistungskeramiken wie Aluminiumoxid und Zirkonoxid weisen bioinerte 
Eigenschaften auf. Dies bedeutet, dass sie chemisch beständig sind und somit die 
Oberfläche schwer modifizierbar ist. In der vorliegenden Arbeit wurde ein neues 
Verfahren zur Funktionalisierung inerter oxidischer Hochleistungskeramiken 
(Aluminiumoxid, Zirkonoxid und Dispersionskeramiken) entwickelt. Hierzu wurde eine 
maßgeschneiderte Silikat-/Silan-Beschichtung auf die Aluminiumoxid-Keramik 
aufgetragen, um eine stabile Aktivierung der funktionalisierten Materialien zu erreichen 
[127]. Aus dem dentalen Bereich ist bekannt, dass eine alleinige Silanisierung von 
Hochleistungskeramiken wie Al2O3 oder ZrO2 ohne vorheriges Silikatisieren keine 
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dauerhafte, chemische, hydrolysestabile Verbindung zum Substrat aufbauen kann [37]. 
Diese Verbindung kann durch eine Zwischenschicht – die Silikatbeschichtung – auch 
unter wässriger Umgebung gewährleistet werden [37][76]. Das Silikat ist erforderlich, um 
für eine kovalente Ankopplung des Silanes die notwendigen ─OH-Gruppen an der 
Oberfläche zu erzeugen [158].  
 
In der vorliegenden Studie wurde der Silikatisierungsprozess mithilfe von zwei 
verschiedenen Verfahren ─ PVD und Flammenpyrolyse ─ etabliert. Für eine spätere In-
Vivo-Anwendung ist die Haftung der Silikatbeschichtung zum Substrat entscheidend. 
Aus diesem Grund wurden zunächst Haftzugversuche durchgeführt. Da für die 
zukünftige Anwendung angedacht ist, dieses Multischichtsystem auf weitere Materialien 
zu übertragen, wurden in diesen Tests vier Hochleistungskeramiken (Al2O3, Y-TZP, ATZ 
und ZTA) geprüft. Um die Stabilität und Dauerbeständigkeit der Beschichtung zu 
überprüfen, wurden die Substrate zusätzlich für 48 Stunden in destilliertem Wasser 
gekocht, um eine simulierte Alterung zu beschleunigen [19]. Die mechanischen 
Untersuchungen haben sowohl an PVD- als auch flammenpyrolytisch silikatisierten 
Oberflächen unabhängig vom Substratmaterial wesentlich höhere Haftzugfestigkeiten im 
Vergleich zu den Hochleistungskeramiken gezeigt, die vorher nicht silikatisiert wurden 
(Abbildung 26 und Abbildung 27). Der Grund hierfür ist, dass die Silikatbeschichtung 
durch Adhäsion (van-der-Waals-, Wasserstoffbrückenbindung und Ionenbindung) und 
mikromechanische Retentionen sehr gut an der Substratoberfläche haftet [115]. Die 
Ergebnisse zeigten, dass diese Methode auf unterschiedliche Substrate übertragen 
werden kann, da zufriedenstellende Haftzugfestigkeitswerte für alle vier getesteten 
Substrate gemessen wurden (Abbildung 26 und Abbildung 27) [95]. Die höchsten 
Haftfestigkeiten wurden an den flammenpyrolytisch silikatisierten Al2O3- und Y-TZP- 
Oberflächen erreicht (19,7 MPa und 20,0 MPa). Dies kann damit begründet werden, 
dass die Temperaturen, die beim flammenpyrolytischen Prozess herrschen, ca. 1300 °C 
betragen (Herstellerangaben). Dadurch kann der dünne Wasserfilm, der aufgrund der 
Luftfeuchtigkeit auf jeder Oberfläche erzeugt wird, verdampfen [72]. Somit war die 
Adhäsion der Silikatbeschichtung nach der Flammenpyrolyse besser als nach PVD-
Silikatisierung. Allerdings war es aufgrund des manuellen Auftrags der Beschichtung auf 
der Substratoberfläche mittels Flammenpyrolyse schwierig, Schichten mit 
reproduzierbaren Eigenschaften zu erzeugen. Dies wurde durch morphologische 
Untersuchung der Beschichtung gezeigt (Abbildung 24). Auf den mittels PVD 
silikatisierten Oberflächen war eine homogene Silikat-Schicht zu erkennen, während auf 
den flammenpyrolytisch behandelten Proben eine starke Inhomogenität mit selektiv 
verteilten Silikat-Partikeln vorherrschte (Abbildung 24). Durch die Bestimmung der 
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chemischen Zusammensetzung auf den Proben nach dem Silikatisieren mittels PVD und 
Flammenpyrolyse wurden die Silikatbeschichtungen durch die Detektion der Si-Atome 
auf der Aluminiumoxid-Oberfläche nachgewiesen. Auf der mittels PVD silikatisierten 
Al2O3-Oberfläche wurden 31 At.-% Silizium und 60 At.-% Sauerstoff detektiert. Dies 
korreliert mit der Stöchiometrie des Siliziumdioxids, die 1:2 beträgt (Tabelle 13). 
Zusätzlich zeigte das gemessene Signal im XPS-Diagramm von mittels PVD 
silikatisierten Al2O3-Oberflächen einen Peak bei einer Bindungsenergie von 103,5 eV, 
was mit den theoretischen Daten der Si-O Bindungsenergie im Siliziumdioxid korreliert 
(Abbildung 25) [106]. Nach der Flammenpyrolyse wurden 21 At.-% Silizium, 8,8 At.-% 
Aluminium und 56 At.-% Sauerstoff detektiert. 13,2 At.-% von der Gesamtmenge des 
Sauerstoffs (56 At.-%) können auf das Al2O3-Subtrat bezogen werden (Korrelation von Al 
zum O beträgt 2:3). Die restliche Menge des Sauerstoffs (42,8 At.-%) ist auf die SiO2-
Beschichtung zurückzuführen (Tabelle 13). Dies bestätigt, dass an den 
flammenpyrolytisch silikatisierten Oberflächen ebenfalls eine zum Siliziumdioxid 
passende Stöchiometrie gegeben war. Allerdings ist das Aluminium, das an der 
flammenpyrolytisch behandelten Probe gemessen wurde, ein zusätzlicher Beweis dafür, 
dass die mit dieser Methode erzeugte Beschichtung nicht homogen verteilt war und 
unbedeckte Stellen aufwies, weshalb ein Signal von nicht beschichteten Bereichen des 
Substrats detektiert wurde (Tabelle 13). 
 
Sowohl nach der PVD-Beschichtung, als auch nach der Flammenpyrolyse wurde eine 
starke Abnahme der Kontaktwinkel festgestellt (Tabelle 15). Dies hängt mit den aktiven 
OH-Gruppen an den silikatisierten Oberflächen zusammen, die durch Wasserabsorption 
aus der Umgebung entstanden sind [41][104]. Diese aktiven Si─OH-Gruppen wurden bei 
dem Prozess der zweiten Beschichtung mittels OCTS-Silanisierung in einer Hydrolyse-
Reaktion in Si─O─Si-Verbindungen umgewandelt [115][158]. Die erfolgreiche Silan-
Ankopplung sowohl auf den mittels PVD als auch den flammenpyrolytisch silikatisierten 
Oberflächen wurde mittels XPS- und Kontaktwinkel-Untersuchungen nachgewiesen 
(Tabelle 13). Die XPS-Analyse auf der mittel PVD silikatisierten Oberfläche nach der 
OCTS-Silanisierung hat die Existenz von organischen OCTS-Ketten auf der 
Materialoberfläche bestätigt, indem ein signifikanter Anstieg der Kohlenstoff-
Konzentration von 8 At.-% auf 26 At.-% detektiert wurde (Tabelle 13, Abbildung 28). Dies 
ist auf die chemische Zusammensetzung des OCTS-Silanes, das acht Kohlenstoffatome 
beinhaltet, zurückzuführen [159]. Diese Ergebnisse wurden durch das hochaufgelöste C 
1s-Spektrum von mittels PVD silikatisierten und mit OCTS silanisierten Oberflächen 
bekräftigt. Es wurde gezeigt, dass 39,0 % des gesamten Kohlenstoffs an der Oberfläche 
auf aliphatisches Karbon (C─H) zurückzuführen war (Bindungsenergie 285 eV) (Tabelle 
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14, Abbildung 30b) [21]. Bei genauer Betrachtung des Si 2p-Spektrums der gleichen 
Probe (Abbildung 31) war zu erkennen, dass der entsprechende Peak nach OCTS-
Silanisierung breiter und leicht nach rechts verschoben war. Dies ist ein Hinweis darauf, 
dass sich im System außer Si─O-Bindungen auch zusätzliche Si─C-Bindungen (des 
Silans) befanden. 
 
Die XPS-Analyse an den flammenpyrolytisch behandelten Proben zeigte nur einen nicht 
signifikanten Anstieg des Kohlenstoffes auf der Oberfläche nach OCTS-Silanisierung 
(von 13,0 At.-% bis 15,5 At.-%) (Tabelle 13). Als eine Erklärung hierfür kann der 
inhomogene Charakter der Flammenpyrolysebeschichtung und somit eine nicht 
ausreichende Menge an für die Silan-Ankopplung notwendigen aktiven Si─OH-Gruppen 
herangezogen werden. Anhand der XPS-Ergebnisse kann die Schlussfolgerung 
getroffen werden, dass die OCTS-Ankopplung deutlich effizienter auf den mittels PVD 
silikatisierten Oberflächen stattgefunden hat als auf den flammenpyrolytisch 
silikatisierten Proben. Trotzdem wurde durch Änderungen der Kontaktwinkel von stark 
hydrophil (typisch für Silikat-Oberflächen [146]) auf hydrophob (97° bzw. 80°) nach 
beiden Prozessen (PVD und Flammenpyrolyse) bestätigt, dass die OCTS-Silanisierung 
in beiden Fällen prinzipiell erfolgreich war (Tabelle 15). In mehreren Studien, in denen 
das gleiche Silan mit ─CH=CH2–Endgruppen auf unterschiedlichen Substraten (Ti, SiOx 
und Glas) aufgebracht wurde, konnte ebenfalls der hydrophobe Charakter der 
modifizierten Oberfläche festgestellt werden  [43][86][87].  
 
Durch weitere Hydroxylierung und Carboxylierung der silikatisierten und mittels OCTS 
silanisierten Oberflächen wurden die ─CH=CH2-Endgruppen in funktionelle ─CH2─OH- 
und CH2─COOH-Gruppen umgewandelt [22][86][87]. Die Gegenwart der funktionellen 
Gruppen wurde mittels XPS- und Kontaktwinkelmessungen nachgewiesen. Auf den 
hochaufgelösten C 1s-Spektren nach alleiniger Silikatisierung/OCTS-Silanisierung 
(Abbildung 30) im Vergleich mit den Spektren nach zusätzlicher Hydroxylierung 
(Abbildung 44) oder Carboxylierung (Abbildung 47) konnten insbesondere im Bereich 
der Bindungsenergien von 289,4 eV starke Unterschiede beobachtet werden. Nach der 
PVD-Silikatisierung/OCTS-Silanisierung wurden keine Signale im Bereich 289,4 eV 
detektiert. Die theoretische Bindungsenergie von COOH-Spezies liegt bei 289,3-290,5 
eV [21][20]. Nach zusätzlicher Carboxylierung wurde ein deutlicher Peak bei einer 
Bindungsenergie von 289,4 eV gemessen, was auf die Gegenwart von CH2─COOH-
Gruppen hindeutet [19][21]. Die Gesamtmenge der CH2─COOH-Spezies auf den mittels 
PVD silikatisierten/OCTS-silanisierten/carboxylierten Oberflächen betrug 1,6 At.-% 
(Tabelle 14). Dies bestätigt die Effizienz der Methode. Auf den flammenpyrolytisch 
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silikatisierten/OCTS-silanisierten/carboxylierten Oberflächen wurde ein deutlich 
geringerer Anstieg der CH2─COOH-Spezies gemessen (von 0,6 auf 1,0 At.-%). Dies 
kann durch die inhomogene Silikatbeschichtung dieser Methode und daraus 
resultierender ineffizienter Silan-Ankopplung erklärt werden. In anderen Studien wurde 
über einen starken Einfluss der an der Oberfläche vorhandenen CH2─COOH-Gruppen 
auf die Oberflächenbenetzbarkeit berichtet [86][87]. Wie in Tabelle 15 dargestellt, wurde 
ebenfalls eine verbesserte Benetzbarkeit der Oberfläche nach der Carboxylierung 
sowohl auf den mittels PVD als auch auf den flammenpyrolytisch silikatisierten 
Oberflächen festgestellt. Dabei war die Hydrophilität auf den zuvor mittels PVD 
silikatisierten und mittels OCTS silanisierten Proben stärker als auf den 
flammenpyrolytisch vorbehandelten Oberflächen. Dies korrelierte mit den vorherigen 
Ergebnissen, die zeigten, dass die Silan-Ankopplung auf den flammenpyrolytisch 
silikatisierten Oberflächen nicht homogen auf der ganzen Fläche erfolgte.  
 
Nach der Hydroxylierung wurden auf PVD-silikatisierten/OCTS-silanisierten Oberflächen 
3,5 At.-% und flammenpyrolytisch silikatisierten/OCTS-silanisierten Oberflächen 4,8 At.-
% der C─OH-Spezies nachgewiesen (Tabelle 14). Abbildung 44 zeigt die 
hochaufgelösten XPS C 1s-Spektren nach PVD-Silikatisierung/OCTS-
Silanisierung/Hydroxylierung (a) und Flammenpyrolyse/OCTS-
Silanisierung/Hydroxylierung (b). Auf beiden Oberflächen wurde eine erhöhte 
Gesamtmenge der C─OH-Spezies detektiert (Tabelle 14, Abbildung 44). Ein höherer 
Anteil der C─OH-Spezies wurde in dem Fall auf den im Vorfeld flammenpyrolytisch 
silikatisierten Oberflächen gemessen. Diese Effizienz der Hydroxylierung wurde 
ebenfalls durch die Kontaktwinkelmessung bestätigt. Die Werte der Kontaktwinkel auf 
den flammenpyrolytisch silikatisierten/OCTS-silanisierten/hydroxylierten Proben waren 
niedriger (42°) als die Werte der Kontaktwinkel auf den PVD-silikatisierten/OCTS-
silanisierten/hydroxylierten Oberflächen (56°) (Tabelle 15). Hier ist davon auszugehen, 
dass durch den Flammenpyrolyse-Prozess eine dickere Silikat-Schicht erzeugt wurde 
und somit die Hydroxylierung effizienter stattgefunden hat. 
 
Auf allen flammenpyrolytisch silikatisierten Oberflächen wurden Anteile von Aluminium 
detektiert (Tabelle 13). Dieses Signal ist auf das Al2O3–Substrat zurückzuführen, da die 
Beschichtung mittels Flammenpyrolyse nicht durchgehend homogen an der Oberfläche 
verteilt war. Im Fall der PVD-Beschichtung könnte mittels der XPS-Messung 
(Messbereich in die Tiefe von ca. 10 nm [21]) auf der Oberfläche kein Aluminium 
detektiert werden, da die Silikatbeschichtung auf der gesamten Oberfläche mit einer 
Dicke von ca. 130 nm abgeschieden wurde [95]. Diese Ergebnisse haben zur 
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Schlussfolgerung geführt, dass die PVD-Beschichtung für die weiteren Versuche ein 
größeres Potenzial aufweist, als die flammenpyrolytisch hergestellten Silikatschichten. 
Nach den anschließenden chemischen Modifizierungen wie der Hydroxylierung oder der 
Carboxylierung wurde durch die XPS-Messungen auch auf den mittels PVD 
silikatisierten Oberflächen eine signifikante Menge an Aluminium gefunden (14,1 At.-% 
und 1,8 At.-% - Tabelle 13). Dies ist dadurch zu erklären, dass die mittels PVD 
abgeschiedene Silikatbeschichtung durch die chemische Behandlung (Silanisierung und 
weitere chemische Modifizierung durch Carboxylierung und Hydroxylierung) angegriffen 
wurde (Abbildung 33) und teilweise abplatzte (Abbildung 45 und Abbildung 48).  
Um die aggressive Wirkung des Silanes abzuschwächen, wurden zunächst die Zeit der 
Behandlung von einer Stunde auf 30 Minuten und die Konzentration der OCTS-Lösung 
von 5 % auf 1 % erniedrigt. Diese Maßnahmen zeigten jedoch keine Verbesserung. Es 
kam zur Bildung von ähnlichen Strukturen, und die Silikat-Beschichtungen wurden trotz 
kürzeren Behandlungszeiten und niedrigeren Konzentrationen im gleichen Maße 
angegriffen (Abbildung 33 - Abbildung 36). Alternativ wurde das Silan auf die mittels 
PVD silikatisierte Oberfläche mit einem Pinsel aufgetragen. Dies führte jedoch ebenfalls 
zu keiner signifikanten Verbesserung der Beschichtungs-Morphologie (Abbildung 37 - 
Abbildung 39). Eine mögliche Erklärung hierfür ist, dass das Silan nach dem PVD-
Silikatisierungsprozess an den Stellen, die nicht dicht beschichtet wurden (am Rand oder 
an Poren), unter die Beschichtung diffundierte. Beim direkten Kontakt des Silanes mit 
der Monowasserschicht, die sich auf der Substratoberfläche befandet, könnte das 
OCTS-Silan sehr schnell kondensiert sein [115] und die Beschichtung von der 
Oberfläche abgehoben (Abbildung 33) und teilweise vom Substrat abgelöst haben. 
Durch weitere aggressive chemische Angriffe (weitere Hydroxylierung oder 
Carboxylierung) wurden die Schichten noch stärker korrodiert, was zu ausgeprägten 
Delaminationen führte (Abbildung 45 und Abbildung 48). Aus diesem Grund wurden bei 
der XPS-Messung, je nach Messstelle, größere Mengen an Aluminium aus dem Substrat 
detektiert. Es kann also davon ausgegangen werden, dass es sich im diesen Fall nicht 
um eine ausschließliche Korrosion der Beschichtung, sondern hauptsächlich um eine 
fehlerhafte Adhäsion zwischen Silikat-Beschichtung und Substrat handelte. Deshalb 
wurde der Fokus der weiteren Optimierungsschritte auf eine Verbesserung der 
Schichthaftung gelegt.  
 
Es wurde bereits gezeigt, dass eine Wärmebehandlung von keramischen Substraten 
unmittelbar vor der PVD-Beschichtung (in dem Fall von ATZ-Keramik) bei 400 °C für 15 
min die Adhäsionskraft zum Substrat erhöhen kann [95]. In der vorliegenden Arbeit 
konnte dies bestätigt werden. Durch eine thermische Behandlung der Proben bei 450° 
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für 15 min unmittelbar vor der PVD-Silikatbeschichtung wurden die Wassermoleküle von 
den Oberflächen des Al2O3 eliminiert und die Haftfestigkeit der Silikatschicht eindeutig 
verbessert (Tabelle 8). Durch diese verbesserte Haftung der Silikat-Beschichtung konnte 
ebenfalls eine bessere Beständigkeit der Beschichtung während der OCTS-Silanisierung 
erreicht werden (Abbildung 40). 
 
Nach dem Optimierungsprozess (Vorheizen bei 450 °C) wurden auf den mittels PVD 
silikatisierten Oberflächen zusätzlich NH2-Guppen mittels 3-Aminopropyltriethoxysilan 
(APS) angekoppelt. Die Menge des APS auf der Oberfläche wurde anhand des 
Stickstoffgehalts mittels XPS detektiert. Die gemessene Konzentration des Stickstoffes 
lag bei 2,5 At.-%. In einer ähnlichen Studie von Metwalli et. al, bei der das gleiche Silan 
an unterschiedlichen Gläsern angekoppelt wurde, wurde eine geringere Menge Stickstoff 
detektiert [99]. Dort lag die Konzentration des Stickstoffs je nach Substrat im Bereich von 
1,33 bis 1,97 At.-%. Diese Unterschiede können durch eine Differenz der effektiven 
Oberfläche erklärt werden, die durch unterschiedliche Oberflächenrauheiten der 
Substrate begründet sein können. In einer weiteren Studie wurde mit dem gleichen Silan 
ein Spektrum der unterschiedlichen APS-Silanlösungs-Konzentrationen (1 %, 10 % und 
33 %) und Behandlungszeiten (1 h, 24 h und 72 h) untersucht [62]. Es wurde gezeigt, 
dass die Dauer und die Konzentration der Silanlösung eine entscheidende Rolle bei der 
Dicke der Silanschicht (Monoschicht oder Multischicht) und Benetzbarkeit der 
Oberfläche spielt. Bei einer Lösungskonzentration von 1 % und einer Stunde 
Behandlungszeit wurden ähnliche Kontaktwinkelwerte gemessen, wie bei der 
vorliegenden Studie, in der die Behandlungszeit gleich war, jedoch die Konzentration der 
Lösung 5 % betrug. 
 
Durch die oben beschriebenen Methoden konnten vier funktionelle Gruppen an der 
Oberfläche der Hochleistungskeramik erzeugt und nachgewiesen werden: ─CH2, 
─COOH, ─OH, ─NH2. 
 
 Beständigkeit der Beschichtung in wässeriger Umgebung 5.2
 
Ein weiterer wichtiger Aspekt für zukünftige In-Vivo-Anwendungen ist die Beständigkeit 
der Beschichtung in wässriger Umgebung. Da die funktionalisierten Implantate später im 
Körper eingesetzt werden sollen, ist es entscheidend, ob und inwiefern die 
Beschichtungen hydrolysebeständig sind. Um die Hydrolysebeständigkeit zu überprüfen, 
wurden Tests in körperähnlicher Flüssigkeit (Simulated Body Fluid – SBF) durchgeführt. 
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Dieses Ersatzmedium wurde ursprünglich für Korrosions- und Bioaktivitätsmessungen 
von bioaktiven Materialien durch Kokubo et al. entwickelt [78][79]. Die Ergebnisse auf 
polierten Proben zeigten, dass sich die Beschichtung in SBF instabil verhielt. Wenn eine 
Degradation der Silikatbeschichtung stattgefunden hätte, wäre zu erwarten gewesen, 
dass die Si-Ionenkonzentration im Medium kontinuierlich ansteigt. Im Gegensatz dazu 
variierte die Si-Ionenkonzentration in der Lösung jedoch sehr stark, ohne eine klare 
Tendenz zu zeigen. Bereits nach einem Tag Lagerung einer mittels PVD silikatisierten 
Probe wurden 1,2 vol.-% Si-Ionen in der Lösung detektiert. Der ursprüngliche Wert lag 
bei 0 %. (Tabelle 16). Nach weiterer Lagerung (7, 14 und 21 Tage) wurden geringere 
Mengen an Si-Ionen detektiert. Die Proben mit weiteren Funktionalisierungen zeigten ein 
ähnliches Verhalten. Nach Überprüfung der SBF-behandelten Oberflächen mittels EDX 
wurde nachgewiesen, dass bereits nach 7 Tagen kein Silikat mehr auf der Oberfläche 
vorhanden war (Tabelle 17). Lediglich auf der Probe „PVD(450) silikatisiert/OCTS 
silanisiert“ wurden Bereiche mit Silikatbeschichtung detektiert (Tabelle 17 (I) und 
Abbildung 50). Auf dieser Abbildung sind Bereiche mit beschädigter, abgehobener 
Silikatbeschichtung erkennbar. Nanopartikel können mittels der ICP-OES-Methode 
charakterisiert werden [139]. Diese Ergebnisse führen zu der Schlussfolgerung, dass die 
in der Lösung detektierten Si-Ionenkonzentrationen nicht von gelösten, sondern 
abgeplatzten „Nanoteilchen“ der Silikatbeschichtung kommen können, die zusammen 
mit anderen Ionen bei der ICP-Messung in der Lösung gemessen wurden. Diese 
abgeplatzten Partikel könnten unbeabsichtigt gemessen worden sein. Aus diesem Grund 
wurde keine ansteigende Tendenz der Si-Ionenkonzentration in Abhängigkeit der Lage-
rungsdauer, sondern stark variierende Werte in der Lösung gemessen. In diesem Fall 
wurden Abplatzungen der Silikatbeschichtung in der wässrigen Umgebung festgestellt. 
Somit könnte bei der zu diesem Zeitpunkt vorliegenden Silikatbeschichtung keine 
dauerhafte Beständigkeit für die zukünftige In-Vivo-Anwendung gewährleistet werden.  
 
Um die PVD-Beschichtung stabiler an die Oberfläche zu binden, wurden daher weitere 
Optimierungsmaßnahmen vorgenommen. Die Substrate wurden zusätzlich 
korundgestrahlt. Es konnte bereits von anderen Autoren nachgewiesen werden, dass 
durch das Strahlen mit Korund neben einer Oberflächenvergrößerung eine chemische 
Aktivierung stattfindet [72][104]. Im weiteren Verlauf wurden daher die Proben für weitere 
SBF-Versuche zunächst korundgestrahlt, bei 450 °C für 15 min vorgeheizt und 
unmittelbar danach mittels PVD beschichtet. Dieses Verfahren hatte eine Verbesserung 
der Haftung an der Oberfläche auch in wässeriger Umgebung bewirkt. Die ICP-
Messungen zeigten in der SBF-Lösung zwar eine geringe Steigerung der Si-
Ionenkonzentrationen mit steigender Lagerungsdauer, allerdings waren die Werte sehr 
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niedrig und stiegen kontinuierlich, was auf eine langsamere Auflösung der PVD-
Beschichtung hindeutete (Tabelle 18). Ein ähnliches In-Vitro-Verhalten zeigten Biogläser 
mit einem relativ hohen Si-Gehalt [122]. Saiz et al. haben drei verschiedene Glastypen 
mit unterschiedlichen SiO2-Gehalten (56,5 Gew.-%, 61,5 Gew.-% und 67,7 Gew.-%) als 
Beschichtungswerkstoffe für Ti6Al4V-Substrate untersucht. In jedem Fall wurden 
ansteigende Si-Anteile in der Lösung detektiert, wobei die Gläser mit höherem Si-Gehalt 
ein verlangsamtes Korrosionsverhalten aufwiesen. Die EDX-Messungen haben dies 
bestätigt, da hier selbst nach 31 Tagen Lagerung in SBF auf jeder Probe Si-Ionen 
detektiert wurden (Tabelle 19). Es kann zusammengefasst werden, dass die 
Silikatbeschichtung durch vorheriges Korundstrahlen und Vorheizen eine wesentlich 
bessere Haftung zur Al2O3-Oberfläche aufwies. Dies wurde ebenfalls durch 
Haftzugversuche bestätigt. Die höchste Haftzugfestigkeit (24,9 MPa) wurde an den 
Proben ermittelt, die unmittelbar nach dem Korundstrahlen (50 µm Körnung), 15 Minuten 
bei 450 °C vorgeheizt und anschließend mittels PVD beschichtet wurden. 
 
 Biologisierung der funktionalisierten Al2O3-Oberfläche  5.3
 
Die Zellreaktion kann prinzipiell durch biologische Moleküle verstärkt und gezielt 
beeinflusst werden [43][82][132][133]. Aus diesem Grund war ein weiterer Schritt in 
dieser Studie die Biologisierung der funktionalisierten Oberfläche durch die Ankopplung 
von Biomolekülen. Um die Machbarkeit der biologischen Ankopplung zu überprüfen, 
wurde BSA als Modelprotein gewählt. Die Oberflächen mit den vier funktionellen 
Gruppen (─CH2, ─COOH, ─OH, ─NH2) wurden verwendet, um BSA kovalent zu 
immobilisieren. Dieses Protein wurde als Modellprotein zur Untersuchung des 
Immobilisierungsprozesses ausgewählt, da es kostengünstig ist. Zudem hat BSA ein 
vergleichbares mittleres molekulares Gewicht (ca. 60 kD) wie funktionelle 
Wachstumsfaktoren (TGF-β 1, MIS, BMP und GDF), welche bezüglich Stimulation des 
Wachstum von Knochen eine besondere Rolle spielen [23][34][54].  
 
Die Ergebnisse der Kontaktwinkelmessungen haben gezeigt, dass die Immobilisierung 
der BSA-Proteine auf der funktionalisierten Oberfläche aufgrund der chemischen 
Zusammensetzung von BSA zu einer Änderung der Benetzbarkeit führte. Die 
Kontaktwinkelmessungen vor der BSA-Ankopplung zeigen, dass die Oberflächen direkt 
nach der OCTS-Silanisierung aufgrund der Anwesenheit von nichtpolaren ─CH=CH2-
Gruppen einen eher hydrophoben Charakter (97°) besaßen (Abbildung 51). Weitere 
chemische Modifizierungen von ─CH=CH2-Endgruppen zu ─OH oder ─COOH führten 
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durch den polaren Charakter der Funktionalisierung zu einer starken Verringerung der 
Kontaktwinkel. Die mit APS silanisierten Oberflächen (NH2-Funktionalisierung) wiesen 
Kontaktwinkel von ca. 80° auf. Liu et al., die die funktionelle Gruppen erzeugt haben, um 
in einem weiteren Schritt eine CaP-reiche Schicht zu bilden, haben im Vergleich mit der 
vorliegenden Studie geringfügig höhere Werte der Kontaktwinkel (105°) auf den mittels 
─CH=CH2-funktionalisierten Oberflächen ermittelt [87]. Im Vergleich zu den hierin 
gemessenen Kontaktwinkeln haben sie für hydroxylierte (67,7°) und carboxylierte 
Oberflächen (48,3°) ebenfalls ähnliche Werte gemessen. In einer weiteren Studie, in der 
u. a. das gleiche OCTS-Silan untersucht wurde, wurden an den mittels OCTS 
silanisierten Oberflächen Kontaktwinkel von 99° gemessen, was den hydrophoben 
Charakter der nichtpolaren ─CH=CH2-Gruppen bestätigt [92]. Nach der BSA-
Immobilisierung auf Proben, die mit =CH2- und ─NH2-Gruppen funktionalisiert wurden, 
verringerte sich der Kontaktwinkel, während die Werte bei der mit ─COOH und ─OH 
funktionalisierten Oberflächen zunahmen (Abbildung 51). Des Weiteren konnte 
festgestellt werden, dass die Kontaktwinkel nach der BSA-Ankopplung auf allen 
funktionalisierten Oberflächen miteinander vergleichbar waren (zwischen 60° und 70°). 
Dies deutet darauf hin, dass die BSA-Proteine auf allen behandelten Oberflächen 
homogen verteilt vorlagen. Diese Vermutung konnte durch die Visualisierung der 
Oberflächenhydrophobiezität von BSA gestützt werden. In Abbildung 52 (Seite 83)  ist zu 
sehen, dass auf der Proteinoberfläche ein eher hydrophiler Charakter dominiert (blaue 
Fläche). Dennoch finden sich auch neutrale (weiß) und hydrophobe (rot) Flächen auf der 
Oberfläche des untersuchten Proteins. Weng et al. beobachtete ähnliche 
Kontaktwinkeländerungen auf mittels APS silanisierten TiO2 Oberflächen nach BSA-
Immobilisierung [162].  
 
Die homogene Verteilung der Proteine auf Aluminumoxid-Oberflächen wurde mittels 
Immunofluoreszenz bestätigt. Die Fluoreszenzmarkierung wird üblicherweise zum 
Detektieren von immobilisierten Proteinen auf verschiedenen Oberflächen verwendet 
[84][140]. Abbildung 54 zeigten die mit =CH2, ─OH, ─COOH und ─NH2 funktionalisierten 
Proben mit fluoreszierendem BSA verglichen mit der Negativkontrolle (unbeschichtetes 
Al2O3). Ein starkes Fluoreszenzsignal ist auf allen BSA-beladenen Proben deutlich 
sichtbar. Hingegen war auf der Negativkontrolle keine Fluoreszenz zu erkennen. Dies 
schließt eine nichtspezifische Proteinbindung auf der Oberfläche aus und stellt sicher, 
dass das komplette Fluoreszenzsignal von kovalent gekoppeltem BSA stammte. Diese 
Methode bestätigt, dass BSA an allen Oberflächen erfolgreich immobilisiert wurde. 
Jedoch konnten die Fluoreszenzintensitäten nicht quantitativ miteinander verglichen 
werden, da die Proben geringfügig abweichende Dicken aufwiesen und somit die 
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Mikroskop-Einstellungen bei jeder Aufnahme neu angepasst werden mussten. Dennoch 
konnte die exakte Menge an kovalent gebundenen Proteinen mittels eines BCA-Assays 
bestimmt werden. Die Menge an gekoppeltem BSA auf den funktionalisierten 
Oberflächen stieg in folgender Reihenfolge: =CH2< ─OH< ─COOH≈ ─NH2. Einige 
Forschungsgruppen berichten, dass die Proteinaffinität zu funktionalisierten Oberflächen 
ohne Hilfe von quervernetzenden Substanzen stark von der Oberflächenbenetzbarkeit 
abhängt. Substrate mit hydrophoben Charakter, wie Oberflächen, die mit –CH3–Gruppen 
funktionalisiert sind, adsorbieren größere Mengen an Protein als hydrophile Oberflächen 
(─COOH, ─OH funktionalisierte Oberfläche). Matrins et al. untersuchten die 
Immobilisierung von humanem Serumalbumin (HSA) auf mittels ─CH3-, ─COOH- und 
─OH funktionalisierten Oberflächen [94]. Auf den ─CH3-funktionalisierten Oberflächen 
konnte die größte Menge an HSA gekoppelt werden. Die Autoren erklärten dies durch 
eine hohe Affinität der Proteine zu hydrophoben und negativ geladenen Oberflächen. 
Diese Beobachtung wurde durch Silin et al. bestätigt [136]. Deutlich höhere Mengen 
sowohl an humanem Immunoglobulin G (hIgG) als auch bovines Serumalbumin (BSA) 
wurden auf CH3-funktionalisierten Oberflächen detektiert, welche starke hydrophobe 
Eigenschaften aufwiesen. In der vorliegenden Studie konnte dieser Zusammenhang 
nicht beobachtet werden, da die geringste Proteinmenge von der mit =CH2-Gruppen 
funktionalisierten hydrophoben Oberfläche adsorbiert wurde. Die größte Proteinmenge 
wurde an Oberflächen erreicht, die durch NHS/EDC-Lösung quervernetzt waren. Dieses 
Ergebnis bestätigt den katalytischen Effekt von NHS/EDC-Reagenzien. Puleo et al. [43] 
wendeten die gleiche quervernetzende Methode wie in der vorliegenden Arbeit an 
(Abbildung 11d, Seite 32). Die dort gefundene Menge der Proteine, die an der mit ─NH2 
funktionalisierten Titanlegierung immobilisiert wurden, ist den in dieser Arbeit 
vorliegenden Ergebnissen ähnlich. Allerdings wurde dort berichtet, dass die Aktivität der 
Proteine, die an mittels ─NH2 funktionalisierten Oberflächen angekoppelt waren, 
aufgrund der direkten Quervernetzung des Proteins geringer war, als auf mittels ─COOH 
funktionalisierten Oberflächen. 
 
 Biologische Evaluation 5.4
 
Eine Analyse der Zytotoxizität in Anlehnung an ISO 10993-5 bestätigte das 
zytokompatible Verhalten der funktionalisierten und mittels BSA biologisierten Proben, 
da keine toten Zellen auf der analysierten Fläche gefunden wurden (Abbildung 55). Dies 
deutet zum einen darauf hin, dass kein Rest an freiem Silanmonomer auf der 
silanisierten Oberfläche verblieb, da sich dieses zytotoxisch verhalten hätte [47]. Zum 
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anderen zeigten die L929-Mausfibroblasten eine höhere Tendenz zur Adhäsion auf den 
funktionalisierten und mittels BSA biologisierten Oberflächen als auf den 
funktionalisierten Oberflächen ohne immobilisiertes BSA. Die Dichte der anhaftenden, 
überlebensfähigen L929-Fibroblasten war auf biologisch beladenen Proben 
augenscheinlich höher (Abbildung 54c). Diese Ergebnisse wurden durch eine 
quantitative Auswertung der fluoreszierenden Abbildungen bestätigt. Die Bilder belegen, 
dass die Proben mit immobilisiertem BSA auf der Oberfläche eine größere Menge an 
L929-Fibroblasten besaßen (Abbildung 56). Einer der Gründe für die höhere Adhäsion 
der L929 Zellen auf den mittels BSA biologisierten Proben könnte die Kombination aus 
sowohl hydrophoben als auch hydrophilen Bereichen am BSA sein, die das Anhaften an 
die Zellmembranen erlaubte (Abbildung 52). Aus diesem Grund wird BSA häufig als 
Blockierungsreagenz in der Immunhistochemie (IHC) oder ELISA verwendet, um 
nichtspezifische Bindungen zu verhindern [16]. 
 
Zusätzlich zu den Zytokompatibilitätstests wurde auch das Proliferationsverhalten der 
L929-Mausfibroblasten auf funktionalisierten und funktionalisierten und mit BSA 
beladenen Oberflächen bestimmt. In der vorliegenden Studie wurde gezeigt, dass L929-
Zellen auf allen behandelten Oberflächen proliferierten. Allerdings war die 
Proliferationsrate stark von der chemischen Zusammensetzung der Oberflächen 
abhängig. Hohe Proliferationsraten wurden durch neutrale und eher hydrophile 
Oberflächen, wie bei Oberflächen, die mit –NH2, –COOH und –OH funktionalisiert 
wurden, erhalten (Abbildung 57 und Abbildung 58). Die mit =CH2 funktionalisierten, 
hydrophoben Oberflächen führten nach vier Tagen Inkubation zum geringsten Anzahl 
Zellen. Im Gegensatz dazu wurde bei Oberflächen, die mit ─NH2-funktionalisiert wurden, 
im Vergleich zu allen anderen funktionalisierten Oberflächen nach vier Tagen Inkubation 
der größte Anteil an L929-Zellen gefunden. Des Weiteren war die erreichte 
Überlebensfähigkeit der Zellen nach vier Tagen Inkubation auf aminierten Oberflächen 
(─NH2-Endgruppen) deutlich höher als auf den Kontrollproben (TCPS und Al2O3). 
Analoge Ergebnisse wurden von Schweikl et al. präsentiert [132]. Sie wiesen eine 
höhere Proliferationstendenz von Mausfibroblasten auf mittels ─NH2 funktionalisierten 
Silizium-Wafern im Gegensatz zu anderen Funktionalisierungen nach und beobachteten 
die höchste Proliferation bei den mittels ─NH2 funktionalisierten Silizium-Wafer-
Oberflächen, wenn auch der Unterschied zu den mittels =CH2 funktionalisierten 
Oberflächen relativ gering war. Interessanterweise zeigen ähnliche Studien einen 
günstigen Einfluss von funktionellen Gruppen auf verschiedene Zelltypen wie 
osteoblastenartige Zellen, menschliche Fibroblasten und Myoblasten hinsichtlich 
Zellenproliferation, Verteilung und Adhäsion von NH2-funktionalisierten Oberflächen. In 
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einer Studie wird die Wechselwirkung von menschlichen Fibroblasten mit 
funktionalisierten Oberflächen (=CH2, ─NH2, ─COOH und ─OH Funktionalisierung) 
untersucht. Die Ergebnisse zeigten, dass die Adhäsion der Zellen auf den mittels =CH2 
und ─OH funktionalisierten Oberflächen relativ schwach ausgeprägt war, während sie 
auf den mittels ─COOH- und ─NH2-funktionalisierten Oberflächen stark war. Des 
Weiteren wiesen ─NH2- und ─COOH-Funktionalisierungen ein „Spreiten“ (Ausbreiten 
der Zelle), eine moderate Proliferation und die Bildung der Fibronectinmatrix auf [43]. 
Das Verhalten von Myoblasten auf verschiedenen, zuvor mit Fibronectin beschichteten 
Oberflächen-Zusammensetzungen zeigte ebenfalls eine starke Tendenz für die 
Adhäsion auf den mittels ─NH2-funktionalisierten Oberflächen durch die Messung des 
Adhäsionsmoleküls Integrin. Dies resultierte in einem besseren Proliferationsprofil der 
Myoblasten auf aminierten Oberflächen verglichen mit den mittels =CH2 und ─OH 
funktionalisierten Substraten [82]. Weiterhin wurden vielversprechende Ergebnisse 
speziell im Hinblick auf Materialien mit funktionalisierten Oberflächen wie Implantate mit 
direktem Knochenkontakt von Curran et al. präsentiert [28]. Die Studie zeigt den Einfluss 
von unterschiedlichen funktionellen Gruppen (–CH3, –NH2, –SH, –OH und –COOH) 
hinsichtlich der Reaktionen von humanen mesenchymalen Stammzellen. Es wurde 
nachgewiesen, dass MSCs je nach Funktionalität der Oberfläche in Richtung der 
Osteogenese (–NH2 und –SH-funktionalisierte Oberfläche) oder der Chondrogenese 
differenzieren können. Diese Studien zeigen, dass die chemische Zusammensetzung 
der Oberfläche die Reaktion von hMSC zumindest in vitro stark beeinflussen kann. 
Dieser Effekt könnte durch die Immobilisierung von Knochenwachstumsfaktoren noch 
gezielter beeinflusst werden. Es wurde bereits gezeigt, dass die auf einer Oberfläche 
immobilisierten Proteine je nach Funktion einen starken Einfluss auf das Zellverhalten 
haben. Keselowsky et al. haben in mehreren Studien gezeigt, dass die Immobilisierung 
von Fibronektin (FN) auf Oberflächen mit unterschiedlichen funktionellen Gruppen eine 
starke Auswirkung auf die Reaktion von verschiedenen Zellen, wie eine 
osteoblastähnliche Zelllinie (MC3T3-E) [73] oder Myoblasten (C2C12) [82] hat. Es wurde 
nachgewiesen, dass FN-Proteine je nach Funktionalität der Oberflächen durch die 
Ankopplung ihre Konfiguration verändern, wodurch sie wiederum in unterschiedlicher 
Weise adhärierte Zellen beeinflussen. Dies bestätigt die Relevanz der chemischen 
Funktionalisierung und biologischen Aktivierung von Aluminiumoxid-Substraten für 
zukünftige Anwendungen, die eine Osseointegration des unbehandelt inerten Werkstoffs 
erfordern. Das in der vorliegenden Studie verwendete BSA-Protein gilt als ein 
Modellprotein und soll keinen Einfluss auf die Zellantwort (Proliferation oder 
Differenzierung) haben. Aus diesem Grund konnten keine signifikanten Unterschiede bei 
den Proliferationsraten der mittels =CH2, ─COOH und ─OH funktionalisierten und mit 
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BSA beladenen Oberflächen festgestellt werden (Abbildung 57). Dies bestätigt die 
Hypothese, dass BSA keinen Einfluss auf das Proliferationsverhalten der 
Mausfibroblasten hatte. 
 
 Ausblick 5.5
 
In nachfolgenden Studien sollte das BSA-Modellprotein durch spezifische, 
anwendungsorientierte funktionelle Proteine ersetzt werden, um eine verbesserte In-
Vivo-Osseointegration des Materials bei einem klinischen Einsatz zu erreichen. Hierzu 
bieten sich Proteine aus der Gruppe der transformierenden Wachstumsfaktoren, 
insbesondere Proteine der BMP-Familie, an [117].  
 
Ist die Zytokompatibilität an den untersuchten Proben bestätigt, können weitere 
Versuche mit spezifischen menschlichen Zellarten folgen. Hier bieten sich insbesondere 
adulte Stammzellen an, da diese in vitro in verschiedene Zelltypen differenzieren 
können. Mesenchymale Stammzellen (MSC) sind in der Lage, in Knochen-, Knorpel- und 
Fettzellen zu differenzieren [114]. Es wurde bereits nachgewiesen, dass MSC bei 
Kontakt mit spezifisch konditionierten Oberflächen, z. B. durch angekoppelte funktionelle 
Gruppen [10], eine spezifische Materialelastizität [40] oder Oberflächenstrukturierung 
[110] spontan differenzieren können. 
 
In der vorliegenden Arbeit wurden initiale Zytokompatibilitätsversuche durchgeführt. Die 
noch ausstehenden Zellkulturversuche mittels MSC bieten jedoch eine weitergehende 
Perspektive, um die maßgeschneiderte Konditionierung der Oberfläche hinsichtlich 
verbesserter Osseointegration der Hochleistungskeramiken zu designen. Aus diesem 
Grund sollten weitere biologische Tests mit humanen mesenchymalen Stammzellen 
(hMSC) durchgeführt werden, um den Einfluss der Funktionalisierung auf das zelluläre 
Verhalten auch von Primärzellen zu untersuchen. Die biologische Evaluation an hMSCs 
wird eine noch bessere Aussage über die Interaktion mit den funktionalisierten und 
biologisierten Hochleistungskeramiken zulassen. Eine weitere Fragestellung hierzu ist 
der Einfluss der Funktionalisierung auf die osteogene Differenzierung der MSCs. Eine 
weitere Möglichkeit wäre, solche biologische Faktoren auf der Oberfläche zu 
immobilisieren, die die Rekrutierung der MSCs aus den umgebenden Geweben in vivo 
steuern und unterstützen können. Zu solchen Proteinen gehören zum Beispiel 
Hepatozytenwachstumsfaktoren (HGF) [105]. In jedem Fall muss die Aktivität der 
kovalent gekoppelten biologischen Moleküle nachgewiesen werden. Bei positiven 
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Ergebnissen muss, anschließend in Tierversuchen und schließlich in klinischen Studien 
die In-Vivo-Effizienz der funktionalisierten Hochleistungskeramik durchzuführen.   
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6 Zusammenfassung 
 
Das Ziel der vorliegenden Arbeit war, eine Strategie zur Funktionalisierung und 
Biologisierung inerter Hochleistungskeramiken am Beispiel von Aluminiumoxid zu 
entwickeln. Durch eine Immobilisierung funktioneller Gruppen an der inerten 
Keramikoberfläche und eine anschließende Bioaktivierung durch knochenmorphogene 
Proteine, Peptide o. ä., könnte die Werkstoffgruppe der Hochleistungskeramiken 
zukünftig auch für Implantate mit direktem Knochenkontakt genutzt und eine 
Gewebeintegration durch initial anhaftende oder später rekrutierte Zellen erzielt werden.  
 
Es wurde ein Multischichtsystem entwickelt, um eine dauerhafte, hydrolysebeständige 
Oberflächenfunktionalisierung zu erreichen. Als erste Schicht wurde eine Silikatschicht 
mittels zweier Verfahren, Flammenpyrolyse und PVD, aufgetragen. Durch diese 
Silikatschicht wurden auf der Oberfläche Si─OH-Gruppen erzeugt, die für eine kovalente 
Anbindung der weiteren Silan-Schicht notwendig waren. Als zweite Schicht wurden drei 
verschiedenen Silane, 3-Octenyltrichlorosilan (OCTS), 3-Aminopropyltriethoxysilan 
(APS) und 3-Aminopropyldiisopropylethoxysilan (APDS) verwendet. Mittels Auftrag des 
ersten Silans (OCTS) wurden ─CH=CH2-funktionelle Gruppen auf der Oberfläche 
erzeugt. Durch weitere chemische Modifizierung des angekoppelten OCTS-Silans war 
es möglich, diese in ─COOH-Gruppen mittels Carboxylierung bzw. in ─OH-Gruppen 
mittels Hydroxylierung umzuwandeln. Durch die zwei weiteren Silane (APS und APDS) 
wurden ─NH2-Gruppen an der Oberfläche immobilisiert. Somit wurden vier verschiedene 
funktionelle Gruppen, ─CH=CH2,  ─COOH, ─OH und ─NH2  auf der Oberfläche erzeugt. 
 
Als eine Erweiterung der Funktionalisierung wurde eine Ankopplung von biologischen 
Bestandteilen auf den bereits funktionalisierten Al2O3–Oberflächen vorgenommen. Die 
Strategie hierbei war, ein Modellprotein (BSA) zu verwenden, um zunächst die 
prinzipielle Machbarkeit des Ankopplungsprozesses zu überprüfen. Zur Ankopplung der 
Proteine wurden verschiedene Strategien angewendet. Auf den mittels ─NH2 und 
─COOH funktionalisierten Proben wurden die BSA-Proteine mittels einer modifizierten 
EDC/NHS-Methode angekoppelt. Im Fall von den  ─CH=CH2 und ─OH-funktionalisierten 
Oberflächen fand die BSA-Ankopplung durch eine spontane Reaktion statt. 
 
Um die Adhäsion der Silikatbeschichtung auf dem Substrat zu ermitteln, wurden 
Haftzugfestigkeitsversuche durchgeführt. Das Vorhandensein der Silikatbeschichtung 
und der funktionellen Gruppen wurde mittels XPS- und Kontaktwinkelmessungen 
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nachgewiesen. Um die Beständigkeit der Beschichtung in wässriger Umgebung zu 
überprüfen, wurden Simulated-Body-Fluid-Versuche durchgeführt. Die auf den 
funktionalisierten Proben angekoppelten BSA-Proteine wurden mittels dreier 
unabhängiger Methoden, Kontaktwinkelmessungen, BCA-Assay und Immunfärbung, 
nachgewiesen. Anschließend wurden alle funktionalisierten und biologisierten Proben in 
Zellkulturversuchen mit L929-Mausfibroblasten untersucht, um eine Aussage über die 
Zytokompatibilität der modifizierten Oberflächen treffen zu können.  
 
Die höchste Haftzugfestigkeit wurde an den flammenpyrolytisch silikatisierten 
Oberflächen gemessen. Dennoch wurde entschieden, für weitere Versuche PVD-
Beschichtungen zu verwenden, da mit dieser Methode eine reproduzierbare, homogene 
Schicht mit definierter Dicke abgeschieden werden konnte. Die Untersuchungen der 
Silikatbeschichtungen in wässriger Umgebung (SBF-Lösung) haben gezeigt, dass diese 
zunächst nicht hydrolysestabil waren. Es wurden Abplatzungen der Beschichtung 
nachgewiesen. Bereits nach 7 Tagen in der SBF-Lösung konnten keine Si-Ionen mehr 
auf der Oberfläche nachgewiesen werden, was auf Abplatzungen der Beschichtungen 
zurückzuführen war. Nach weiteren Optimierungsschritten (Korundstrahlen und 
Vorheizen bei 450 °C) gelang es, die Beschichtungen so zu stabilisieren, dass die 
Silikatschichten auf allen funktionalisierten Oberflächen selbst nach 31 Tagen in SBF-
Lösung noch vorhanden waren. Auf jeder funktionalisierten Probe konnten funktionelle 
Gruppen nachgewiesen werden. Durch die Kontaktwinkeländerungen von stark 
hydrophil (─OH und ─COOH) zu hydrophob (─NH2, ─CH=CH2) konnten die funktionellen 
Gruppen nachgewiesen werden. Nach den Ankopplungsversuchen konnte auf jeder 
funktionalisierten Oberfläche BSA nachgewiesen werden. Die größte Proteinmenge 
(26,1 µg/cm2) wurde auf den mittels ─COOH und ─NH2 funktionalisierten Oberflächen 
erreicht, die durch die NHS/EDC-Lösung quervernetzt waren. Die Menge an 
gekoppeltem BSA auf den funktionalisierten Oberflächen stieg in folgender Reihenfolge: 
=CH2 < ─OH < ─COOH ≈ ─NH2. Die biologische Evaluation an L929-Mausfibroblasten 
bestätigte die Zytokompatibilität auf allen funktionalisierten und BSA-biologisierten 
Oberflächen. Des Weiteren zeigten L929-Mausfibroblasten eine höhere Tendenz zur 
Adhäsion auf den funktionalisierten/BSA-biologisierten Oberflächen als auf 
funktionalisierten Oberflächen ohne immobilisiertes BSA. Das Proliferationsverhalten der 
Zellen auf den funktionalisierten und biologisierten Proben war sehr stark von der 
chemischen Zusammensetzung der Oberflächen abhängig. Hohe Proliferationsraten 
wurden durch neutrale und eher hydrophile Oberflächen, wie bei Oberflächen, die mit –
NH2, –COOH und –OH funktionalisiert wurden, erhalten. Die mittels ─CH=CH2 
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funktionalisierten, hydrophoben Oberflächen führten nach vier Tagen Inkubation zum 
geringsten Anteil an Zellen. 
 
In der vorliegenden Arbeit wurde gezeigt, dass es möglich ist, eine inerte 
Hochleistungskeramikoberfläche am Beispiel von polykristallinem Aluminiumoxid mittels 
eines hydrolysestabilen Multischichtsystems zu funktionalisieren. Es ist gelungen, vier 
funktionelle Gruppen, =CH2, ─OH, ─COOH und ─NH2 auf der Aluminiumoxid-Oberfläche 
zu immobilisieren. Darüber hinaus konnte bestätigt werden, dass diese funktionellen 
Gruppen durch weitere Modifikationen mit biologischen Molekülen am Beispiel des 
Modellproteins BSA beladen werden konnten.  
 
Weitere Zellkulturuntersuchungen an anderen Zelltypen wie zum Beispiel an humanen 
mesenchymalen Stammzellen sind im Weiteren notwendig, um den Einfluss der 
funktionalisierten Oberflächen auf die osteogene Differenzierung zu untersuchen. Ein 
thematisch weiterführender Schritt ist die Ankopplung von funktionellen Proteinen, die 
eine gezielte Zellantwort hervorrufen können. Es wird erhofft, dass durch die 
biologisierten Oberflächen ein starker Effekt auf humane Zellen in In-Vitro-Versuchen 
bzw. in späteren Studien auch auf umgebende Gewebe in vivo ausüben. In diesem Fall 
konnte kann das Einsatzgebiet von Hochleistungskeramiken, das bis jetzt durch deren 
inerte Eigenschaften stark begrenzt ist, deutlich erweitert werden. Bei erfolgreicher 
Validierung könnte in zukünftigen Studien eine ganz neue Biowerkstoffklasse - 
biologisch aktivierte Hochleistungskeramiken - generiert werden. Unterschiedliche 
Medizinprodukt-Entwicklungen sind in der Folge insbesondere in den Bereichen 
Orthopädie, Dentale Implantologie, Kiefer- und Gesichtschirurgie, Plastische Chirurgie 
und Unfallchirurgie vorstellbar. 
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